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Résumé
La prise en charge des patients amputés fémoraux vise à fournir une prothèse confor-
table permettant de retrouver une autonomie fonctionnelle. L'objectif de notre travail est
de mieux comprendre les déterminants du succès de l'appareillage et de proposer une nou-
velle méthode d'évaluation instrumentale de la qualité de l'interface moignon-emboiture.
Un examen clinique et des questionnaires ont été réalisés chez 40 patients amputés
fémoraux. La posture et la marche ont été mesurées chez ces 40 patients et chez 40 sujets
contrôle appariés. Les pressions exercées sur le moignon lors de la marche et des postures
debout et assise ont été mesurées avec 14 capteurs piézorésistifs de 0,5 mm d'épaisseur et
25 mm de diamètre placés sur le moignon. Les pressions ont été analysées au regard de
leurs intensités et au moyen de fonctions de corrélation croisée. Les mesures de pression
ont été répétées chez 16 patients pour étudier la reproductibilité des paramètres proposés.
Les douleurs et blessures étaient plus fréquentes sur les zones osseuses et chez les
patients plus maigres. La marche et la posture étaient dégradées par rapport aux sujets
contrôles, et étaient inuencées négativement par le poids des patients et positivement
par leur expertise. En revanche, une meilleure emboiture n'apportait pas, en elle-même,
une meilleure marche.
La majorité des paramètres de pression testés étaient reproductibles (50 sur 70). Les
bonnes prothèses (induisant une satisfaction élevée, peu de douleurs et pas de plaie)
avaient des pressions plus élevées à mi-hauteur et en racine de cuisse, et des pressions
qui covariaient fortement (r=0,93-0,99) et de façon synchronisée lors de la marche sur
tout le moignon. Les zones osseuses étaient moins tolérantes aux pressions élevées. L'ap-
pareillage était plus aisé chez les patients ayant de gros moignons, car les tissus mous
permettaient la répartition des pressions sur un mode hydrostatique. Or, ces patients plus
lourds présentaient de moins bonnes capacités locomotrices. Ainsi, une meilleure interac-
tion moignon-emboiture ne peut garantir de meilleures capacités de marche, mais favorise
le confort et l'absence de douleur et de plaie dans la prothèse.
La mesure des pressions permettait d'identier les emboitures non-adaptées. Il parait
donc intéressant d'étendre son utilisation pour aider les appareilleurs à la conception des
emboitures. Cependant, la mise en pratique courante de cette méthodologie nécessite de
nouvelles expérimentations.
Mots clés : amputation, prothèse, pression, douleur, satisfaction, marche
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Abstract
Above-knee amputees' rehabilitation aims at providing a comfortable prosthesis to
recover autonomy in daily life activities. The aim of our study is to understand the de-
terminants of successful prosthesis tting, and to provide a new instrumental method to
evaluate the quality of the stump-socket interface.
A clinical exam and questionnaires were performed in 40 above-knee amputee patients.
Gait and posture were assessed in these patients and in 40 matched controls. Pressures
at the stump-socket interface were assessed with 14 force sensing resistor sensors, 0.5 mm
thick and 25 mm in diameter, placed on the stump. Pressures were analyzed in terms of
intensity and with cross-correlation functions. Pressure assessments were repeated in 16
patients to test the reproducibility of the proposed parameters.
Pains and skin lesions were more frequent on the bony part of the stump and in
thinner patients. Posture and gait were strongly deteriorated in amputees as compared
to controls and were negatively correlated to patient's weight but positively correlated to
patient's prosthesis experience. However, better prosthesis do not provided better walking
capabilities.
Most of the proposed pressure parameters were reproducible (50 out of 70). Good
prosthesis (providing high satisfaction, few pain and no wound) exhibited higher pressures
at mid-height and at the proximal part of the stump, and their pressure patterns covariated
strongly (r=0.93-0.99) and were synchronized during gait. Bony parts were less tolerant
to pressure. Prosthetic tting was easier in patients with a big stump because soft tissues
distributed the pressures on the stump in a hydrostatic manner. However, these heavier
patients had poorer gait capabilities. Thus, a better stump-socket interaction cannot
guarantee better walking abilities but only more comfort and less pain and wound during
prosthesis use.
Pressure measures detected poorly tted prosthesis. Therefore, it might be interesting
to extent the use of pressure measures to clinical practice to improve patient's comfort.
However, application of these material and methods in daily practice need additional ex-
periments.
Key words : amputation, prosthesis, pressure, pain, satisfaction, gait
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Préambule
L'appareillage des patients amputés fémoraux reste aujourd'hui, malgré les nombreux
progrès de ces dernières années, fortement dépendant de l'expertise de l'appareilleur et
des perceptions du patient. Les progrès récents portent sur les matériaux et composants
prothétiques utilisés, mais la conception de l'élément clé qu'est l'emboiture repose encore
sur des modèles qui, s'ils ont été éprouvés par la pratique clinique, n'en ont pas moins des
fondements théoriques.
Nous nous proposons d'étudier les déterminants de la réussite de l'appareillage, en
particulier par l'étude des pressions exercées sur le moignon par l'emboiture de la prothèse.
L'étude dont cette thèse fait l'objet se déroule dans le cadre d'un Projet Hospitalier de
Recherche Inrmier-Paramédical (PHRIP) nancé par le Ministère de la Santé français :
`Peut-on améliorer la marche de l'amputé fémoral en guidant la correction prothétique
par l'analyse des pressions dans l'emboiture ?'
Ce travail nécessitera donc de dénir en premier lieu ce qu'est une prothèse réussie,
la littérature en donnant des dénitions aussi variées que multi-factorielles. Cette dé-
nition nous aidera ensuite à caractériser l'interaction entre le patient et sa prothèse, en
termes de comportement locomoteur et de pressions générées au contact du moignon et
de l'emboiture.
Nous commencerons ce travail en xant son cadre théorique et clinique, puis en présen-
tant une revue de littérature sur la mesure des pressions à l'interface moignon-emboiture
des patients amputés de membre inférieur.
1
2
Première partie
Cadre théorique
3
4
Chapitre 1
Contexte clinique
1.1 Épidémiologie des amputations de membre inférieur
Un patient amputé fémoral est une personne ayant subi une amputation d'un membre
inférieur à hauteur du fémur, au-dessus du genou. Les amputations de membre inférieur
sont principalement dues à des problèmes d'artériopathie, souvent associés à un diabète,
et dans une moindre proportion à des traumatismes et des cancers (Ziegler-Graham et al.,
2008).
Les données épidémiologiques concernant les personnes amputées sont pauvres en
France, comme ailleurs (Ephraim et al., 2003). L'incidence en France des amputations
transfémorales n'a pas été évaluée, mais l'incidence des amputations majeures du membre
inférieur dans d'autres pays européens serait en moyenne de 1,5 pour 10.000 hommes et
0,6 pour 10.000 femmes (Ephraim et al., 2003). Rapportée à la population française, cette
incidence serait donc de 7.000 nouvelles amputations de membre inférieur tous les ans en
France (orteils exclus). Cette extrapolation est cohérente avec les données du Programme
de Médicalisation des Systèmes d'Information (PMSI) utilisé par la Haute Autorité de
Santé (HAS), qui comptabilise les incidences d'amputations majeures entre 8200 (don-
nées 2001-2007) et 7800 cas par an (données 2010-2011).
Concernant la prévalence, on sait qu'environ 623.000 personnes vivaient avec une am-
putation majeure du membre inférieur aux Etats-Unis en 2005 (amputation au-dessus de
la cheville), soit une prévalence d'environ 0,21% (Ziegler-Graham et al., 2008). En ex-
trapolant cette statistique nord-américaine, une personne sur 500 amputée d'un membre
inférieur, on peut estimer qu'environ 130.000 personnes vivraient avec une amputation
majeure du membre inférieur en France. Cependant, la HAS estimait cette prévalence à
environ 90.000 en 1990. Or l'incidence de ces amputations tend plutôt à diminuer depuis
2001 (8203 en 2001 vs. 7803 en 2011). Les amputés fémoraux représentant environ la
moitié des amputés de membre inférieur (selon ces mêmes données PMSI de la HAS),
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on peut estimer leur prévalence en France, toute prudence gardée, entre 45.000 et 65.000
personnes.
Le taux de reprise d'une déambulation autonome avec prothèse est très variable d'une
étude à l'autre. La revue de littérature de van Velzen et al. (2006) rapporte que 56 à
97% des personnes amputées retrouvent une capacité de marche (dont 80% avec des
aides de marche), mais que seuls 26% à 62% des personnes amputées sont capables de se
déplacer en extérieur. Cette grande variabilité s'expliquerait par des études réalisées dans
des populations diérentes, les personnes plus jeunes et ceux dont l'amputation était
d'étiologie traumatique, et non vasculaire, atteindraient des capacités de marche plus
élevées (Sanders, 2005). Ainsi, le nombre de personnes en France utilisant une prothèse
pour marcher suite à une amputation fémorale serait compris entre 35.000 et 50.000
(suivant qu'on utilise les estimations hautes ou basses de la prévalence, et pour un taux
moyen de patients marcheurs de 76,5%).
1.2 Appareillage des patients amputés
Suite à une amputation du membre inférieur, il est généralement proposé au patient
un appareillage par une prothèse (un membre articiel) lui permettant de restaurer par-
tiellement les capacités fonctionnelles et l'apparence du membre amputé (Radclie, 1955).
Le contact entre la prothèse et le moignon du patient est assuré par l'emboiture.
Figure 1.1  Illustrations des visées esthétiques et fonctionnelles des prothèses de membre
inférieur.
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1.2.1 Rôles de l'emboiture
L'emboiture est la pièce, réalisée sur mesure à partir d'un moulage du moignon, dans
laquelle le patient place son moignon. C'est par l'intermédiaire de cette emboiture que
le sujet contrôle les mouvements de sa prothèse (avancée et levée du membre, exion et
extension du genou, etc.) et qu'il transfère le poids de son corps sur le pied prothétique
lors de la marche et de la position debout (Foort, 1979). Cette fonction d'interface et de
transmission des forces entre le patient et sa prothèse a une incidence déterminante sur
la conception de la prothèse. La forme donnée à l'emboiture va conditionner l'ecacité
et le confort lors de l'utilisation de la prothèse (Hanspal et al., 2003). L'objectif pour
l'orthoprothésiste, lors de la conception de l'emboiture et des réglages ultérieurs, est que
le patient ait un bon contrôle de sa prothèse (pas de pseudarthrose entre le moignon et
l'emboiture), une liberté d'amplitude de l'articulation de hanche (Klotz et al., 2011; Kahle
et Highsmith, 2014b), une liberté d'action des muscles résiduels du moignon (Bae et al.,
2007), et un maximum de confort assis, debout, et lors de la marche (Hanspal et al.,
2003). Ainsi, l'appareilleur doit trouver un compromis entre l'application de pressions
susamment fortes pour solidariser le moignon et la prothèse et la limitation des risques
de lésions cutanées et d'inconfort liés à ces pressions (Sanders, 2005).
Les techniques d'appareillage à utiliser chez les patients amputés fémoraux ne font
pas consensus parmi les appareilleurs (Hall et al., 1995; Pritham, 1990), notamment sur
le choix du type d'emboiture, qui semble pourtant un élément décisif de la réussite de
l'appareillage.
1.2.2 L'emboiture quadrangulaire
Initialement, les grands principes guidant la conception de la prothèse s'appuient sur
une analyse biomécanique théorique de la forme du moignon, de l'alignement de la pro-
thèse, de l'action des muscles résiduels et des forces que sont le poids du corps et la
réaction du sol (Radclie, 1955).
Cette analyse initiale de Radclie (1955) a conduit au modèle de l'emboiture quadran-
gulaire où la forme de l'emboiture diverge fortement de la forme du moignon an d'orienter
les forces s'exerçant sur le moignon. Le concept de cette emboiture quadrangulaire est de
déformer les masses molles en appliquant un serrage antéropostérieur important à la partie
supérieure du moignon, an de bien contrôler les mouvements de la prothèse. Ce serrage
antéropostérieur est compensé par une largeur d'emboiture supérieure à la largeur du
moignon. Cette largeur exagérée sera désignée par la suite comme la cause de l'abduction
du fémur dans la prothèse (Long, 1985). La forme de l'emboiture quadrangulaire a pour
but d'empêcher les parties osseuses du moignon d'appuyer contre l'emboiture, hormis l'is-
chion (la tubérosité ischiatique), lequel repose sur une "tablette ischiatique" située sur le
bord postérieur de l'emboiture (Lee et al., 1997). Un inconvénient possible concernant le
7
serrage important du moignon est qu'il entraînerait parfois des phénomènes d'oedème et
de crampe en distalité du serrage. Ce phénomène est interprété par les professionnels de
l'appareillage comme la conséquence d'une compression vasculaire du moignon (Murray
et al., 2013).
Figure 1.2  Emboitures quadrangulaire (gauche) et à ischion intégré (droite) - vue
supérieure et de face. Schémas tirés de Pritham (1990)
1.2.3 L'emboiture à ischion intégré
Cette méthode de l'emboiture quadrangulaire a plus tard été critiquée sur la base de
mesures radiologiques montrant une abduction de la diaphyse fémorale dans l'emboiture
(Long, 1985; Sabolich, 1985; Hachisuka et al., 1999). Ce constat a amené Long (1985) à
proposer une autre forme d'emboiture visant à respecter la forme et l'alignement naturels
de la cuisse et du fémur (emboitures dites NSNA pour Normal Shape Normal Alignement).
Ce concept a été appliqué en France sous le terme d'emboiture "à ischion intégré" car la
tubérosité ischiatique, tout comme la branche ischio-pubienne, est placée à l'intérieur de
l'emboiture et non plus posée au-dessus (cf Figure 1.2). L'ischion repose sur une pente
inclinée vers l'extérieure, ce qui a pour but d'amener le moignon à s'appuyer sur sa face
externe contre l'emboiture et pousser le fémur à se mettre en adduction. De plus, l'inclu-
sion de l'ischion dans la prothèse permet de verrouiller les mouvements médio-latéraux du
bassin par rapport à la prothèse, ce qui éviterait des forces de frictions potentiellement
dangereuses (Sabolich, 1985).
Malgré un plébiscite marqué en France pour l'emboiture à ischion intégré, du fait de
l'absence de serrage proximal notamment, il n'a pas été montré, à ce jour, de supériorité
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clinique évidente d'une emboiture sur l'autre (Hachisuka et al., 1999; Schuch et Pritham,
1999). Cependant, les travaux de Gailey et al. (1993) suggèrent que l'emboiture à ischion
intégré entraîne une moins grande dépense énergétique à la marche que l'emboiture qua-
drangulaire. Cette amélioration est expliquée par les auteurs par l'augmentation de la
liberté de mouvement de l'articulation de hanche.
L'absence d'évaluation objective de l'interaction mécanique entre le moignon et la
prothèse fait que cette approche biomécanique théorique prédomine toujours lors de l'ap-
pareillage des patients. Ainsi, le choix du type d'emboiture à utiliser dépend énormément
de l'expérience de l'appareilleur et de ses propres critères de qualité d'une "bonne" pro-
thèse.
1.3 Caractéristiques du moignon fémoral
1.3.1 Fragilité, sensibilité et labilité du moignon
Suite à une amputation fémorale, le membre résiduel, ou moignon, se termine par
l'extrémité de la diaphyse sectionnée du fémur (cf Figure 1.2). Cette extrémité distale est
plus ou moins recouverte de tissus mous (peau, muscles et tissus adipeux), en fonction
de la morphologie du patient, du contexte ayant amené à l'amputation (cancer, accident,
etc.), et de la procédure opératoire (Chiodo et Stroud, 2001). Ces derniers soulignent
l'intérêt d'assurer, chez les patients amputés tibiaux une bonne couverture de l'extrémité
de l'os par les tissus mous. Bien que ces tissus ne soient pas naturellement adaptés à
la transmission d'appui (Mak et al., 2001), les moignons couverts de beaucoup de tissus
mous, et notamment de muscles, seraient moins exposés aux ulcères de pression et aux
dommages tissulaires profonds. Inversement, les moignons `maigres' sont réputés plus
diciles à appareiller et plus à risque de douleurs et de blessures. L'extrémité fémorale
étant souvent la partie du moignon la moins couverte en tissus mous, les formes des
prothèses sont conçues an d'éviter les appuis élevés au bout du moignon (Sabolich,
1985).
Ce constat clinique de fragilité au niveau de l'extrémité osseuse du moignon a été
conrmé par des travaux de modélisations des forces subies par les tissus sous-cutanés
des amputés tibiaux (Portnoy et al., 2009a). Dans cette étude, il a été calculé que la
compression de la peau et des tissus mous entre les deux structures rigides que sont l'os
et l'emboiture était d'autant plus intense que l'épaisseur de tissus mous couvrant l'os
était faible. Dans la gure 1.3 ont peut en eet voir que les moignons tibiaux ayant une
faible épaisseur de tissus mous entre l'os et la peau subissaient, d'après les calculs de
Portnoy et al. (2009a), des compressions plus importantes que dans les moignons bien
couverts en tissus mous. Face au peu de littérature spécique à l'amputé fémoral, nous
faisons l'hypothèses que les conclusions réalisées pour ces patients amputés tibiaux restent
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pertinente pour les patients amputés fémoraux car les éléments constitutifs du moignon
sont les mêmes.
Figure 1.3  Modélisation des contraintes de compression du moignon chez 5 patients
amputés tibiaux dont les os du moignon ont des couvertures en tissus mous diérentes.
Tiré de Portnoy et al. (2009a). Les zones subissant des compressions risquant de produire
des lésions tissulaires sont en vert, jaune et orange.
Chez les personnes amputées, le risque de développer des plaies peut être augmenté par
une pathologie vasculaire et/ou un diabète, qui sont des causes fréquentes d'amputation
(Ziegler-Graham et al., 2008). En eet, ces deux pathologies constituent en elles-mêmes
des facteurs de risque de plaies cutanées (Richard et Schuldiner, 2008). De plus, la perte de
sensibilité cutanée observée chez certains patients amputés, qu'elle soit due à l'amputation
ou à ces pathologies (Kavounoudias et al., 2005; Kosasih et Silver-Thorn, 1998), peut
empêcher le patient de percevoir des pressions ou des frictions potentiellement dangereuses
pour les tissus cutanés ou sous-cutanés (Mak et al., 2001). Ces troubles de la sensibilité ont
pour conséquence une diminution de la abilité des commentaires de certains patients pour
orienter les réglages prothétiques. Dans ce contexte, une méthode d'évaluation objective
de l'interaction entre le moignon et l'emboiture pourrait aider l'appareilleur dans ses
ajustements de la prothèse.
Enn, l'appareillage des moignons de membre inférieur est rendu particulièrement
dicile par la grande variabilité des formes de moignon et par leurs changements de volume
(Persson et Liedberg, 1983). Ces changements de volume surviennent en particulier dans
les premiers mois d'appareillage (Persson et Liedberg, 1983; Portnoy et al., 2009b), mais
aussi au cours de la journée chez certains patients (Sanders et al., 2005, 2006).
1.3.2 Les muscles du moignon fémoral
Les muscles résiduels du moignon, dont le nombre et le volume dépendent de la hauteur
d'amputation du membre, sont les adducteurs en dedans, les extenseurs en arrière, les
abducteurs en dehors, et le quadriceps en avant (cf Figure 1.4). Il a été montré que ces
muscles conservaient une activité électrique lors de la marche assez proche de celle des
muscles de cuisse d'une personne non-amputée (Jaegers et al., 1996). Cependant, si le
moignon est court (amputation haute), alors l'activité électrique des muscles est plus
continue lors de la marche, supposément pour faciliter la tenue de la prothèse. Cette
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stratégie est appelée `globulisation du moignon' et vise à augmenter le volume, et donc le
serrage, au niveau des muscles du moignon (Bosser et al., 2008).
Figure 1.4  Muscles adducteurs (gauche), mise en tension des muscles abducteurs en
fonction de la position du fémur (haut, droite), et positions de l'ischion, des ischio-jambiers
et du quadriceps dans deux types d'emboiture (bas, droite). Schémas tirés de Gottschalk
et Stills (1994) et Long (1985).
Les adducteurs de hanche sont constitués des muscles court, long et grand adducteurs
(adductor brevis, longus et magnus, cf Figure 1.4). Le grand adducteur, le plus puissant
en raison de son bras de levier supérieur, peut être en partie réséqué lors de l'amputation,
en fonction de la hauteur du moignon (Gottschalk et Stills, 1994). Ainsi les patients avec
des moignons courts perdent une grande partie de leur force d'adduction.
Les abducteurs de hanche sont constitués des muscles grands et moyens fessiers, et
du tenseur du fascia lata. Ces muscles ne sont pas directement lésés par l'amputation
fémorale et conservent leurs capacités d'abduction de hanche. Ils ont un rôle déterminant
pour la marche et la posture debout car ils s'opposent à la chute du centre de gravité
lors de l'appui unipodal (cf Figure 1.5), et ils contrôlent les transferts d'appuis d'un
membre à l'autre en appui bipodal (Winter, 1995). Cette fonction de support du poids du
corps implique que la contraction des muscles abducteurs génère, théoriquement, un appui
important du fémur contre la face latérale de la prothèse lors de la marche (cf Figure 1.5).
Or, une partie de l'objectif de l'appareillage vise à éviter l'abduction du fémur dans la
prothèse car ceci diminuerait l'ecacité mécanique des muscles abducteurs en les plaçant
en position courte (cf Figure 1.4). L'abduction pathologique du fémur peut conduire à
terme à une stratégie de type Trendelenbourg où le centre de gravité est aligné avec le
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membre d'appui par une inclinaison latérale du tronc du côté de la prothèse, pour limiter
l'eort des muscles abducteurs (Hardcastle et Nade, 1985; Mitchell et Versluis, 1990).
Figure 1.5  Description des forces générées lors de l'appui sur la prothèse, et de l'uti-
lisation de l'ischion comme point d'application du poids et de la tension des muscles
abducteurs dans les emboitures quadrangulaires. Tiré de Radclie (1955).
Cette abduction pathologique du fémur pourrait être induite par un déséquilibre entre
les forces des muscles adducteurs, dont on a vu qu'ils pouvaient être fortement aaiblis
par l'amputation, et des muscles abducteurs, dont le potentiel est conservé (Long, 1985;
Gottschalk et Stills, 1994).
Les extenseurs de hanche sont constitués des muscles biceps fémoraux, semi-tendineux
et semi-membraneux. Ces muscles ischio-jambiers sont, comme leur nom l'indique, insérés
sur l'ischion (la tubérosité ischiatique). L'emplacement de ces muscles a une incidence sur
la conception des emboitures : les emboitures à ischion intégré sont supposées laisser à
ces muscles la place nécessaire pour fonctionner, alors qu'il est reproché aux emboitures
quadrangulaires d'écraser ces muscles entre la tablette d'appui ischiatique et l'ischion (cf
Figure 1.4, (Long, 1985)).
Le quadriceps étant coupé en plein corps, et son rôle principal étant l'extension de
genou, son activité électrique est plus faible que chez les personnes non-amputées (Wentink
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et al., 2013). Il a cependant été mis en évidence une activité électrique synchrone du
quadriceps avec l'appui sur la face antérieure de cuisse par la prothèse lors de la marche
(Hong et Mun (2005)), ce qui suggère que l'activité musculaire du quadriceps a un intérêt
dans l'utilisation de la prothèse.
1.4 Problématiques pour les patients amputés
1.4.1 Problèmes au moignon
Les tissus cutanés et sous-cutanés constituant le moignon ne sont pas naturellement
conçus, comme ceux de la plante des pieds, pour supporter des mises en charge importantes
(Foisneau-Lottin et al., 2003; Salawu et al., 2006). En raison de leur amputation et/ou de
l'utilisation de la prothèse, les personnes amputées peuvent présenter :
 des déciences, telles que des douleurs du moignon ou des douleurs fantômes (Jensen
et al., 1983; Nikolajsen et al., 1997; Penn-Barwell, 2011; Ephraim et al., 2005), des
plaies cutanées (Bui et al., 2009), des bursites (Foisneau-Lottin et al., 2003), une
dépense énergétique élevée à la marche (Waters et al., 1976; Gailey et al., 1993), et
des troubles dépressifs (Seidel et al., 2006; Frank et al., 1984) ;
 des limitations d'activité, telles que des dicultés pour marcher (Penn-Barwell,
2011; van Velzen et al., 2006), pour se lever (Burger et al., 2005; de Laat et al.,
2011) et pour conduire (Boulias et al., 2006), ainsi qu'une dégradation des capacités
fonctionnelles au sens large (Schoppen et al., 2003) ;
 et des restrictions de participation, telles que l'arrêt de travail et le changement
d'emploi (Dharm-Datta et al., 2011; Hebert et Ashworth, 2006).
Ces limitations sont pour la plupart en rapport avec l'utilisation de la prothèse. Le
succès de l'appareillage et la restauration de la mobilité sont donc des critères déterminants
de la qualité de vie des personnes amputées fémorales (Pell et al., 1993).
Les problèmes cutanés rapportés dans la littérature sont très divers : ulcères, irrita-
tions, kystes d'inclusion épidermiques, phlyctènes, callosités, hyper-kératoses folliculaires,
dermatites de contact, infections et hyperplasies variqueuses (Persson et Liedberg, 1983;
Lyon et al., 2000; Dudek et al., 2005; Meulenbelt et al., 2006). Les douleurs en elles-mêmes
peuvent diminuer le résultat fonctionnel de l'appareillage car le patient cherchera à mo-
dier ses appuis dans l'emboiture de façon à éviter ou limiter la douleur, ce qui peut se
faire au détriment de la qualité de la marche (Appoldt et al., 1968).
Pour éviter ces douleurs, l'orthoprothésiste eectue des réglages sur la prothèse en
s'appuyant sur les commentaires exprimés par le patient, l'analyse visuelle de la posture
et de la locomotion, et l'examen clinique du moignon (Silver-Thorn et al., 1996). Lors de
ce dernier, les rougeurs, les blessures et les zones douloureuses sont généralement interpré-
tées comme étant des zones cutanées subissant des pressions trop importantes. En eet,
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les rougeurs sont un phénomène d'hyperhémie dont on sait qu'il survient, notamment,
lorsqu'une importante contrainte de pression sur la peau est levée (Holloway et al., 1976;
Mayrovitz et al., 1999), ce qui est le cas lorsqu'un patient amputé retire sa prothèse. Ainsi,
les rougeurs constatées seraient le témoin indirect d'une pression particulièrement impor-
tante sur la zone en question. Or, il a été démontré que, lorsque la peau est soumise à
une pression extérieure importante, la circulation sanguine diminue, voire cesse (Holloway
et al., 1976). Si la circulation sanguine diminue, l'apport en oxygène est réduit, ce qui peut
conduire à des dommages tissulaires profonds (Stekelenburg et al., 2008; Portnoy et al.,
2010) et des dicultés de cicatrisation du moignon en cas de plaies (Casillas et al., 1993).
La présence d'une plaie peut nécessiter une adaptation de l'appareillage, voire imposer
l'arrêt du port de la prothèse, diminuant temporairement l'autonomie et la qualité de vie
de la personne amputée (Salawu et al., 2006).
Ces diérents éléments de la littérature mentionnant l'eet des pressions à l'interface
moignon-emboiture sont des arguments favorables à l'étude des pressions subies par la
peau du moignon dans la prothèse lors de la prise en charge clinique d'un patient amputé.
1.4.2 Problèmes de motricité
En raison de la perte des muscles (triceps sural, releveurs du pied et quadriceps notam-
ment), et des récepteurs cutanés (de la voûte plantaire notamment) et articulaires (genou,
cheville et articulations du pied) en distalité de l'amputation, les patients amputés fémo-
raux présentent des décits moteurs et sensoriels importants. Le membre prothétique ne
remplace que partiellement le membre amputé, car il ne présente pas les mêmes propriétés
de mobilité et que ses mouvements sont contrôlés de façon indirecte par l'intermédiaire de
l'emboiture. Ainsi, les patients amputés présentent des dicultés pour la posture debout
et la marche avec la prothèse, que nous détaillons ci-après.
1.4.2.1 Problèmes posturaux
Ces décits sensoriels et moteurs se traduisent, d'après une revue de littérature récente
(Ku et al., 2014), par une relative instabilité en position debout par rapport aux personnes
non-amputées. Cette instabilité est plus marquée chez les patients amputés fémoraux que
chez les patients amputés tibiaux (Ku et al., 2014), et également plus marquée chez les
patients récemment amputés que chez les patients ayant achevé leur rééducation (Barnett
et al., 2013). Ces problèmes posturaux se traduisent cliniquement par des chutes plus
fréquentes chez les personnes amputées que dans la population générale (Miller et al.,
2001).
Dans une situation de double tâche, l'instabilité était accentuée de façon plus im-
portante chez les patients amputés que chez les non-amputés (Geurts et al., 1991). Ceci
suggère que les patients amputés attribuent plus de ressources attentionnelles au contrôle
de la posture (i.e., moins d'automatismes dans le contrôle postural, surtout au début de la
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rééducation). La perte sensorielle due à l'amputation (l'absence des informations cutanées
et proprioceptives du membre amputé) était également associée à une dépendance accrue
aux informations visuelles pour le contrôle postural (Barnett et al., 2013).
La stratégie posturale de ces patients consiste essentiellement en une asymétrie d'appui
et d'oscillations entre les deux membres, le membre non-amputé étant plus fortement mis
en charge et exerçant plus de régulations posturales que le membre prothétique (Ku et al.,
2014).
Ku et al. (2014) concluaient dans leur revue de littérature que de nombreux facteurs
pouvaient inuer les performances d'équilibre postural de ces patients amputés (niveau
d'activité physique, âge, genre, longueur de moignon, peur de la chute) et qu'il était
nécessaire d'étudier de façon spécique l'inuence de ces diérents facteurs. Au vu de
l'eet positif de l'expertise du patient mis en évidence par Geurts et al. (1991) et Barnett
et al. (2013), il semble également intéressant d'étudier l'impact de la durée d'amputation
sur la posture.
1.4.2.2 Problèmes de marche
Les décits sensoriels et moteurs des patients amputés et les caractéristiques de la
prothèse ont également une incidence sur la locomotion de ces patients. La revue de
littérature de Rietman et al. (2002) montre que de nombreuses études se sont intéressées
à la marche des patients amputés de membre inférieur. Outre les travaux portant sur les
pressions à l'interface moignon-emboiture (décrits dans le chapitre suivant), ces études
décrivent les stratégies adaptatives de ces patients, le coût énergétique de la marche, et
l'inuence des composants prothétiques et du poids de la prothèse sur la marche (Rietman
et al., 2002).
La stratégie de marche des amputés fémoraux est caractérisée par une absence de
exion du genou prothétique dans la première partie de l'appui, le maintien de l'extension
étant assuré par les réglages de la prothèse et la contraction des extenseurs de hanche
(Rietman et al., 2002; Segal et al., 2006). Cette stratégie est nécessaire puisque le contrôle
actif direct de l'extension du genou n'est plus possible chez ces patients. Dans la dernière
partie de l'appui, la contraction des échisseurs de hanche (proportionnellement forte au
regard du faible poids de la prothèse) permet la levée et l'avancée du membre prothétique
(Rietman et al., 2002; Segal et al., 2006). Cette stratégie permet de compenser l'absence
de propulsion par les muscles du mollet du coté amputé.
La marche des patients amputés fémoraux est permise par d'importantes compensa-
tions du membre controlatéral non-amputé (Seroussi et al., 1996; Nolan et Lees, 2000).
Ce membre non-amputé génère en eet un plus grand eort de propulsion que le membre
inférieur d'une personne non-amputée (cf Figure 1.6). Cette plus forte puissance générée
par le membre non-amputé en comparaison à des personnes non-amputées a été retrouvée
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Figure 1.6  Angles et moments de force générés au niveau des chevilles, genoux et
hanche lors de la marche chez 8 sujets non-amputés, et pour les membres non-amputés et
prothétiques de 8 patients amputés fémoraux (tiré de Seroussi et al. (1996)). Le graphique
de droite présente le moment de support du membre, qui est la somme des moments
d'extension de la hanche, du genou et de la cheville. L'axe horizontal représente le temps,
en pourcentage du cycle de marche du membre concerné.
dans l'étude de Segal et al. (2006) où les patients utilisaient pourtant des genoux plus
sophistiqués (genoux C-Leg, OttoBock, à micro-processeur vs. genoux Mauch, Ossur, à
contrôle hydraulique passif dans l'étude de Seroussi et al. (1996)). Ainsi, si les innovations
technologiques permettent de rapprocher le comportement de la prothèse d'un comporte-
ment de membre non-amputé lors de la marche (Segal et al., 2006), les patients amputés
ont toujours besoin de compenser le décit moteur du membre prothétique par une sur-
utilisation du membre non-amputé.
Ces résultats sur la cinématique des articulations des membres inférieurs prothétiques
et non-amputés ont été conrmés par ceux de Schmid et al. (2005) concernant le dé-
roulé du pas des pieds prothétiques et non-amputés. Ils ont montré que les patients am-
putés fémoraux prolongeaient la phase d'appui nale sur l'avant-pied de leur membre
non-amputé et raccourcissaient la durée des phases de pose du talon et d'avancée de l'ap-
pui (cf Figure 1.7). Ces résultats sont cohérents avec l'augmentation de l'eort d'exten-
sion/propulsion par le membre non-amputé décrit par Seroussi et al. (1996). En revanche,
le déroulé du pas de la prothèse était similaire à celui des personnes non-amputées, ce
qui montre que les compensations du membre non-amputé permettent de normaliser les
mouvements de la prothèse lors de la marche.
Cette asymétrie d'utilisation des membres chez la personne amputée entraîne en re-
vanche une sur-utilisation et des déciences précoces au niveau des articulations du
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membre inférieur non-amputé (Norvell et al., 2005), ainsi que des douleurs lombaires
(Ehde et al., 2001). C'est pourquoi la diminution de l'asymétrie entre les deux membres
inférieurs est recherchée en clinique. L'optimisation de la prothèse est l'un des moyens
permettant de limiter cette asymétrie délétère au long terme.
Figure 1.7  Avancée du centre des pressions plantaires (CdP) sous le pied pour les
membres prothétique et non-amputé d'un patient amputé fémoral et chez une personne
non-amputée lors de la marche : positions antéropostérieures du CdP au cours de la phase
d'appui. Les points P1, P2 et P3 indiquent les moments d'accélération et de décélération
du CdP et servent à identier les trois parties de la phase d'appui (sur l'arrière pied,
transfert, sur l'avant-pied). Tiré de Schmid et al. (2005).
Nous allons à présent voir comment ces problèmes aux moignons et ces déciences
motrices ont été pris en compte pour l'évaluation de la réussite de l'appareillage des
patients amputés de membre inférieur.
1.5 Comment évaluer le succès de l'appareillage ?
Il existe aujourd'hui de nombreuses échelles cliniques pour évaluer la réussite d'un
appareillage (Loiret et al., 2005). Certains de ces outils évaluent des caractéristiques bien
précises de l'appareillage :
 le confort, via le score de confort de l'emboiture, utilisant une échelle numérique
simple (Hanspal et al., 2003) ;
 la douleur, via une échelle visuelle analogique (Nikolajsen et al., 1997) ;
 la capacité de marche au-delà d'une distance donnée (Leung et al., 1996) ou en un
temps donné (Gremeaux et al., 2012).
Mais la plupart de ces échelles évaluent simultanément plusieurs dimensions de l'ap-
pareillage de façon à tenir compte de la complexité de l'interaction entre le patient et sa
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prothèse :
 l'échelle QUEST (Quebec User Evaluation of Satisfaction with Assistive Technology
(Demers et al., 1996; Bonnet et al., 2014) est une échelle de satisfaction pour le
poids, la facilité et la sécurité d'usage qui s'adresse de façon générique à tout type
d'assistance technique (fauteuil, prothèses...) ;
 le questionnaire PPA-LCI (Prosthetic Prole of the Amputee and Locomotor Capa-
bilities Index (Gauthier-Gagnon et al., 1994)), développé spéciquement pour les
amputés de membre inférieur, comprend 45 questions concernant des dimensions
variées telles que l'état de santé, la satisfaction, les problèmes causés par la prothèse
et les capacités fonctionnelles pour certaines tâches motrices et activités de la vie
quotidienne ;
 le questionnaire TAPES (Trinity Amputation and Prosthesis Experience Scales (Gal-
lagher et al., 2010)) est constitué de sous-échelles concernant l'ajustement psycho-
sociale à la prothèse, les restrictions d'activités et la satisfaction pour la prothèse ;
 l'échelle SAT-PRO (Satisfaction pour la Prothèse (Bilodeau et al., 1999)), est elle
aussi constituée d'items concernant la satisfaction et les problèmes d'appareillage,
mais également le confort en société et la rapidité des réparations de la prothèse ;
 l'échelle PEQ (Prosthesis Evaluation Questionnaire (Legro et al., 1998)) évalue, à
l'aide de 80 échelles analogiques et questions à choix multiples, les problèmes et
les attentes des patients, au moyen de scores d'usage et de mobilité, et de scores
psycho-sociaux et de bien-être ;
 l'échelle d'Houghton (Devlin et al., 2004) est un score évaluant l'utilisation de la
prothèse par la durée du port, l'usage d'aides de marche et la stabilité lors de la
marche.
On voit donc que le succès de l'appareillage ne peut se réduire à un seul critère et
que la plupart des questionnaires disponibles font appel à la perception subjective du
patient pour diérentes dimensions de l'utilisation d'une prothèse. Par ailleurs, ces outils
ne permettent pas de décrire de façon précise les caractéristiques de l'interaction entre
le moignon et l'emboiture, et ne proposent pas de solutions spéciques de réglages de la
prothèse. Du fait de cette absence de mesures objectives, la conception et les ajustements
des prothèses sont fortement dépendants de la subjectivité du ressenti du patient.
Pourtant, des mesures objectives de l'interaction entre le moignon et la prothèse ont
été entreprises à de nombreuses reprises par le passé dans des protocoles expérimentaux
servant à tester l'eet de formes d'emboiture et de composants prothétiques. Mais peu
d'entre elles ont testé l'association entre le succès clinique de l'appareillage et les mesures
objectives des pressions dans l'emboiture. Nous allons maintenant présenter une revue de
ces études portant sur les pressions à l'interface moignon-emboiture.
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Chapitre 2
Etat des lieux sur l'étude des pressions
à l'interface moignon-emboiture
2.1 Intérêt supposé des pressions dans l'appareillage
Les premiers travaux sur les pressions à l'interface moignon-emboiture mentionnés dans
la littérature sont ceux de Mueller et Hettinger (1954). L'idée d'étudier les pressions subies
par le moignon dans les prothèses a pour origine la connaissance intuitive de l'inconfort
de s'asseoir sur une surface rigide (Appoldt et al., 1968). Dans cette situation, les appuis
vont se concentrer sur les tubérosités ischiatiques et induiront une douleur. Par opposition,
s'asseoir sur un coussin répartira les appuis sur une plus grande surface de contact et sera
assurément plus confortable (Appoldt et al., 1968).
Depuis lors, la mesure des pressions exercées sur la peau en vue d'éviter des lésions
cutanées a été largement appliquée dans le cadre du soin de personnes paraplégiques en
fauteuil roulant (Akins et al., 2011) et de patients alités (Deoor, 2000). La répartition sur
le moignon des pressions exercées par la prothèse est donc présentée depuis de nombreuses
années comme un élément important de la réussite de l'appareillage, mais sans que cela
ait été validé formellement (Silver-Thorn et al., 1996).
Les contraintes mécaniques subies par le moignon lors de l'utilisation de la prothèse
sont de deux types :
 les forces exercées perpendiculairement à la peau du moignon, appelées pressions
(pressure, normal stress) ;
 les forces exercées dans le plan de la peau du moignon, appelées frictions ou forces
de cisaillement (friction, shear stress).
On parlera de frictions si le moignon se déplace par rapport à l'emboiture, et de force
de cisaillement s'il n'y a pas de glissement du moignon sur l'emboiture (Sanders, 2005).
Les frictions sont plus délétères que les forces de cisaillement car elles génèrent de la
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chaleur et peuvent conduire à la formation de phlyctènes (Goldstein et Sanders, 1998).
Ces deux types de forces sont utiles à la transmission du poids du corps sur la prothèse
(Mak et al., 2001; Sanders, 2005). Il a en eet été montré que la diminution des forces
de cisaillement/friction (par lubrication du moignon) entraîne une augmentation des
pressions normales (Zhang et al., 1996). L'intensité des pressions subies dépend du poids
du sujet et de la surface de contact entre le patient et la prothèse (pression = force /
surface), ainsi que de la vitesse de marche du patient. Il a en eet été montré que (i)
les pressions mesurées sont plus fortes à la marche que debout en appui complet sur
la prothèse (Zachariah et Sanders, 2001), et que (ii) quand les patients accélèrent la
marche, la composante verticale de la force de réaction au sol augmente (Nolan et al.,
2003). Les forces générées au niveau du sol étant mécaniquement transmises au moignon
via l'emboiture, l'accélération du patient augmentera de fait les contraintes subies par le
moignon. Ainsi, les patients plus actifs soumettent leurs moignons a des contraintes plus
importantes (Sanders, 2005).
Dans l'approche courante de l'appareillage, l'hyper-pression sur une zone cutanée res-
treinte est présentée comme l'événement à éviter en premier lieu, puisqu'elle conduirait
à des douleurs et des blessures du moignon. Plus précisément, les hyper-appuis sur cer-
taines zones fragiles devraient être évités en sollicitant volontairement l'appui sur des
zones plus tolérantes à cet appui (Zhang et Lee, 2006; Sewell et al., 2012). Ce concept a
conduit à l'appareillage des patients amputés tibiaux par l'emboiture d'appui préférentiel
sur le tendon patellaire (Patella Tendon Bearing socket) où l'appui est volontairement
augmenté sur le tendon patellaire, réputé tolérant à la pression, de façon à décharger les
zones réputées non-tolérantes telles que la crête tibiale ou la tête de la bula (Mak et al.,
2001).
Il a bien été montré que des pressions appliquées sur le moignon peuvent induire des
douleurs (Zhang et Lee, 2006), conrmant cette connaissance intuitive. Cependant, le seuil
douloureux est dépendant des individus et de la zone sollicitée (Zhang et Lee, 2006). En
particulier, la mise en charge ou non de l'extrémité du moignon est fréquemment rappor-
tée comme un point critique de l'appareillage (Sanders, 2005). Or la tolérance à l'appui
de l'extrémité du moignon est extrêmement variable d'un individu à l'autre et semble
dépendre de nombreux facteurs. Cette tolérance est moindre s'il s'agit d'une amputation
par section diaphysaire (par opposition aux désarticulations qui tolèrent mieux l'appui) et
moindre si le patient a un faible poids de corps et/ou est de sexe féminin. La présence de
douleurs du moignon diminuent également la tolérance à l'appui sur l'extrémité du moi-
gnon, alors que la présence d'un diabète augmente cette tolérance, de par la diminution
de la sensibilité cutanée (Zhang et Lee, 2006; Persson et Liedberg, 1982).
Malgré ces données et ces hypothèses généralement admises par les appareilleurs, la
répartition des pressions sur le moignon des amputés n'est actuellement pas évaluée de
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façon routinière, principalement du fait du manque de connaissances sur la répartition
des pressions à rechercher. Diérents outils ont été utilisés pour mesurer ces contraintes
mécaniques. Nous présentons ci-après les avantages et inconvénients de chacun de ces
outils, puis nous proposons une méthode intermédiaire pour notre étude.
2.2 Outils de mesure des pressions
La mesure des forces de cisaillement/friction nécessite des jauges de contraintes,
dont la zone de mesure est placée à eur de l'intérieur de l'emboiture, ce qui nécessite
de percer la paroi de l'emboiture. Ceci interdit l'usage de ce type d'outil au cours d'une
pratique clinique quotidienne, notamment car cela imposerait la fabrication d'une nouvelle
emboiture à chaque mesure, multipliant ainsi la durée et les coûts d'appareillage. De plus,
l'installation de ces jauges est encombrante, peu aisée dans certaines zones (extrémité,
face interne (Sanders et al., 1997)), et peut aller jusqu'à doubler le poids de la prothèse
(Sanders et al., 1993).
Des capteurs à base de bre optique pourraient aussi être utilisé pour mesurer les fric-
tions et les pressions exercées sur le moignon (Tsiokos et al., 2012). Ces capteurs paraissent
prometteurs en termes de stabilité des mesures, mais ils sont actuellement trop épais pour
être placés entre le moignon et l'emboiture. C'est pourquoi leur utilisation envisagée dans
le domaine de l'appareillage serait de les intégrer dans la paroi de l'emboiture.
La mesure des forces de friction est donc actuellement limitée à une approche expéri-
mentale.
Figure 2.1  Dispositif de mesure des pressions : schéma et photo de jauges de contrainte
xées dans la paroi de l'emboiture (gauche, tiré de Sanders et al. (1997)) et de nappes de
pression placées sur le moignon (droite, tiré de Kahle et Highsmith (2014b) et web).
L'autre type de capteur utilisé est la nappe de pression, fonctionnant sur un mode
piézo-résistif (capteur FSR, pour Force Sensing Resistor). La proportionnalité entre la
force exercée et la résistance électrique de ces capteurs permet de mesurer les pressions
mais pas les forces de friction. Ces nappes présentent l'intérêt de pouvoir s'utiliser sans
modier la prothèse, du fait de leur nesse. Cependant, en raison de leur grande taille,
elles s'adaptent dicilement à la forme du moignon, ce qui nécessite de les découper pour
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mesurer les pressions dans certaines zones très incurvées du moignon. De plus, la mesure
fournie par ce type de capteurs est très sensible à la déformation du capteur (s'il se plie
dans l'emboiture en suivant la courbe du moignon par exemple).
Ces nappes permettent d'illustrer la répartition des pressions par une `cartographie',
ce qui donne une information rapide et claire de la répartition des pressions à un instant
donné. Cependant, pour représenter le changement d'intensité des pressions au cours de
la marche, tel que dans les études utilisant des jauges de contraintes, le très grand nombre
de capteurs utilisés (350 dans les études de Convery et Buis (1999), 16 dans l'étude de
Hong et Mun (2005)) conduit nécessairement à une simplication des résultats en utilisant
la moyenne de toute les pressions mesurées par la nappe (Convery et Buis, 1998) ou en
utilisant le pic de pression le plus élevé pour une zone donnée (Kahle et Highsmith, 2014b).
Ainsi, les jauges de contraintes mesurent les pressions sur une dizaine de petites zones
du moignon, mais ne peuvent être utilisées en pratique courante. Les nappes, elles, peuvent
mesurer les pressions sur de grandes zones du moignon, mais une partie des données ne
peut être exploitée et l'installation semble problématique pour certaines zones du moignon.
Nous nous proposons donc de mesurer les pressions avec plusieurs petits capteurs FSR
ns, répartis comme les jauges sur les diérentes zones `clés' du moignon, et pouvant se
placer aisément, comme les nappes de pression, à l'intérieur de l'emboiture sans modier
cette dernière. Nous faisons l'hypothèse que ces quelques mesures de pression permettront
de décrire de façon pertinente, quoique non-exhaustive, l'interaction entre le moignon et
l'emboiture lors de l'utilisation de la prothèse.
2.3 Etudes précédentes sur les pressions dans l'emboi-
ture
L'étude des pressions exercées sur le moignon a fait l'objet de nombreuses publications,
surtout chez des patients amputés tibiaux. Ces études nous apportent de nombreuses in-
formations potentiellement applicables à l'étude des pressions chez les amputés fémoraux :
Les pressions évoluaient lors de la marche selon une courbe en forme de double vague,
avec des pics de pression au début et à la n de la phase d'appui de la prothèse (Sanders
et al., 1993; Convery et Buis, 1999). Cette forme est la transposition à l'interface patient-
prothèse de la force de réaction au sol lors de la marche (Nolan et al., 2003). Ainsi, on
pourrait s'intéresser à la "forme" des patrons de pression pour décrire l'interaction entre
le moignon et l'emboiture, et pas seulement à l'intensité des pressions.
Des décalages temporels ont été observés entre les mises en charge de diérentes zones
du moignon. Ces décalages étaient considérés comme une source potentielle de lésion du
moignon, en raison d'une mise en tension longitudinale des tissus (Sanders et al., 1993)
qui potentialiserait l'eet délétère des pressions sur la peau (Sanders, 2005). Ces déca-
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lages temporels traduiraient un phénomène de déplacement du moignon à l'intérieur de
l'emboiture, appelé `pistonnement', pouvant provoquer des frictions sur la peau du moi-
gnon responsables de la formation de phlyctène (Sanders, 2005). Ainsi, la synchronisation
temporelle des pressions exercées sur le moignon pourrait avoir une importance clinique.
Les pressions théoriques fondées sur une analyse biomécanique ne sont pas nécessai-
rement validées par les mesures expérimentales, et une méthode de fabrication basée sur
un moulage homogène du moignon ne garantit pas une répartition homogène des pres-
sions lors de l'utilisation de la prothèse (Goh et al., 2003b). De plus, la variabilité de la
répartition des pressions d'un patient à l'autre rend dicile la dénition d'un patron type
de répartition des pressions pour une forme d'emboiture donnée (Goh et al., 2003b; Wolf
et al., 2009). Ainsi, les travaux théoriques sur les formes d'emboitures quadrangulaire et
à ischion-intégré pourraient être démentis par des mesures in vivo des pressions à l'inter-
face moignon-emboiture, en raison de contraintes biomécaniques non-envisagées par ces
auteurs, ou de la variabilité des mesures entre les patients.
Convery et Buis (1999) émettent l'hypothèse qu'une pression supérieure à 100 kPa lors
de la marche chez l'amputé tibial pourrait être dangereuse pour l'intégrité de la peau. Il
pourrait donc y avoir un lien direct entre l'intensité des pressions et les problèmes cutanés
observés suite à l'utilisation de la prothèse, bien que peu d'études se soient intéressées
spéciquement au lien entre problèmes cliniques et pressions mesurées. En eet, la plu-
part de ces études étaient faites avec des patients satisfaits de l'appareillage, ou avec des
prothèses conçues spéciquement pour l'étude. Enn, les faibles eectifs de ces études
(entre 1 et 5 patients pour la plupart) rendent dicile la dénition de normes de pression
pour les interfaces moignon-emboiture.
Les études sur les pressions exercées dans l'emboiture chez les patients amputés fémo-
raux, la population d'intérêt de notre étude, sont nettement moins nombreuses :
Les premiers, Appoldt et al. (1968), ont mesuré les forces exercées sur le moignon,
chez deux sujets amputés fémoraux, à l'aide de 16 jauges de contraintes réparties sur
les quatre faces de l'emboiture. Il s'agissait alors de répliques de prothèses à emboiture
quadrilatérale sans appui distal, cliniquement satisfaisantes. Ils ont mis en évidence que
les pressions variaient selon les individus, la localisation du capteur, et la phase de la
marche considérée.
L'étude de Redhead (1979) portait sur un patient utilisant une emboiture quadrangu-
laire de type `contact'. Les pressions ont été mesurées à l'aide de jauges de contraintes sur
16 sites de mesures. Les appuis étaient d'intensités diérentes selon les sites mesurés, mais
ces appuis augmentaient tous de façon homogène lors de l'augmentation progressive de
la mise en appui du membre prothétique. Dans cette prothèse expérimentale, les appuis
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étaient élevés à la fois à l'extrémité du moignon et sur les appuis postérieurs du bassin,
alors que la zone du grand trochanter était la moins sollicitée.
L'étude de Nae et van Pijkeren (1980) s'est intéressée à l'eet sur les pressions de
la forme du bord postérieur de l'emboiture, avec une simulation de prothèse utilisée par
un sujet sain, et aux pressions chez deux patients amputés fémoraux appareillés chacun
successivement avec deux prothèses diérentes. Les pressions étaient mesurées à l'aide
d'un capteur de pression hydraulique souple ad-hoc et montraient un pic d'appui au
niveau de l'ischion en n de phase d'appui. Par ailleurs, les pressions à l'appui étaient
plus importantes lorsque le serrage du moignon augmentait.
Krouskop et al. (1987) ont étudié les pressions exercées sur le moignon en position
debout à l'aide de capteurs pneumatiques placés sur l'emboiture chez 18 patients, dont
4 seulement avec des prothèses "inconfortables" (induisant des rougeurs et dont la durée
d'utilisation était limitée à 2 ou 3 heures). Ils mettent en évidence que : (i) les pressions
étaient supportées confortablement jusqu'à 20 kPa, (ii) l'emboiture pistonnait si les appuis
au tiers proximal de la prothèse étaient en deçà de 12,5 kPa, et (iii) il y avait une diérence
de répartition des pressions entre les emboitures quadrangulaires et celles à ischion intégré.
Cependant, Krouskop et al. (1987) estiment que ces diérences de répartition entre les
deux types d'emboiture sont moins importantes cliniquement que les seuils d'intensité de
pression décrits précédemment.
Lee et al. (1997) ont étudié les diérences de répartition des pressions, chez deux sujets
amputés fémoraux, entre les emboitures quadrangulaires et celles à ischion intégré à l'aide
de 17 jauges de contraintes. Comme dans l'étude de Krouskop et al. (1987), ils ont constaté
un appui plus important au bord supérieur et postérieur de l'emboiture quadrangulaire,
ainsi que de plus forts appuis sur les faces antérieures et postérieures du tiers proximal de
l'emboiture. Ces mesures sont cohérentes avec le concept d'assise ischiatique et de serrage
antéropostérieur de cette emboiture (Radclie, 1955). Ils décrivent également, comme
chez les amputés tibiaux (Convery et Buis, 1999), la variation des pressions au cours de
la marche selon deux pics, en début et en n de phase d'appui.
Hong et Mun (2005) ont étudié chez deux patients l'activité électromyographique de
muscles résiduels du moignon (droit fémoral et biceps fémoral) et sa concordance avec les
pressions subies par la peau en regard de ces muscles. Ils ont pour cela créé des emboitures
ad-hoc où des capteurs électromyographiques étaient placés dans la paroi. Les capteurs
de pressions étaient collés sur les parois de l'emboiture. Ils ont montré une corrélation
dans le temps entre les pics d'activité de ces deux muscles et les pics de pression mesurés
sur la peau en regard de ces muscles, mais sans pouvoir conclure sur la signication de
cette corrélation. Nous pouvons faire l'hypothèse que ces muscles se contractent de façon
à recevoir l'appui et contrôler activement les mouvements de la prothèse (`globulisation'
du moignon). Cette stratégie de globulisation pourrait servir à empêcher le moignon de
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descendre et donc à l'extrémité fémorale de s'appuyer fortement au fond de l'emboiture.
Enn, Kahle et Highsmith (2014a) ont mesuré les pressions chez 9 patients appareillés
successivement (en protocole croisé) avec des emboitures à ischion intégré et avec un
nouveau type d'emboiture sans bord proximal (brimless). Ce type d'emboiture n'étant
pas en contact avec le bassin, elle avait la préférence des patients (Kahle et Highsmith,
2014a), notamment pour le confort assis et debout, la liberté des mouvements de hanche
et l'absence d'interaction avec le périnée. La seule diérence signicative était l'appui
plus fort sur les muscles adducteurs dans l'emboiture à ischion intégré, associé à un appui
inférieur à la partie distale et latérale du moignon (Kahle et Highsmith, 2014b). Cet appui
élevé à la face interne et proximale du moignon est cohérent avec la conception originelle
de l'emboiture à ischion intégré (Pritham, 1990).
2.4 Perspectives et hypothèses
Ainsi, pour les mêmes raisons que chez les patients amputés tibiaux (peu de patients,
prothèses ad-hoc, peu de mesures cliniques), les données de la littérature ne nous per-
mettent pas de comprendre parfaitement la relation entre pressions mesurées et succès de
l'appareillage chez les patients amputés fémoraux.
Cette mise en relation nécessiterait une mesure des pressions à l'interface moignon-
emboiture dans un eectif plus important, avec un recueil des données cliniques permet-
tant de juger du succès de l'appareillage. C'est ce que nous nous proposons de faire au
cours du travail expérimental présenté ci-après.
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2.4.1 Objectifs de l'étude de thèse
L'objectif principal de ce travail de thèse est d'identier les liens entre la qualité d'une
prothèse fémorale et les pressions mesurées à l'interface entre le moignon et l'emboiture.
Cette analyse nous permettra de conrmer, ou d'inrmer, les hypothèses cliniques des
appareilleurs concernant les modalités d'appareillage des patients amputés fémoraux.
Pour remplir ce premier objectif, l'analyse clinique devra tenir compte des diérents
aspects objectifs et subjectifs du succès de l'appareillage mentionnés dans la littérature
(satisfaction, confort, douleurs, blessures, utilisation, capacités motrices, ...). Cette analyse
nous permettra de mieux comprendre les déterminants du succès de l'appareillage, et en
particulier du succès de la marche avec la prothèse.
Nous répondrons donc dans cette étude à 3 questions :
 Qu'est-ce qu'une bonne prothèse ?
 Une bonne prothèse permet-elle de mieux marcher ?
 Quelles sont les pressions dans l'emboiture caractéristiques d'une bonne prothèse ?
2.4.2 Hypothèses de l'étude de thèse
Nous faisons l'hypothèse que les patients ayant une bonne prothèse ont des pressions
plus élevées sur les zones tolérantes à la mise en charge, et plus faible sur les zones non-
tolérantes, en particulier l'extrémité du moignon réputée fragile. S'agissant d'emboiture
`contact', les pressions devraient de plus s'appliquer dans toute l'emboiture et évoluer de
manière synchronisée lors de la marche si l'emboiture est bien adaptée au moignon.
Les patients les plus satisfaits de leur prothèse devraient avoir peu de problèmes d'ap-
pareillage (rougeurs, plaies, douleurs) et de meilleures capacités fonctionnelles, notamment
à la marche.
Ainsi, nous faisons l'hypothèse que la marche de l'amputé fémoral pourra, à l'ave-
nir, être améliorée en guidant la correction prothétique par l'analyse des pressions dans
l'emboiture.
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Deuxième partie
Travail expérimental
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Chapitre 1
Méthodologie générale
Nous présentons dans ce chapitre le protocole de notre étude et décrivons les carac-
téristiques cliniques des participants, avant de tester nos hypothèses dans les chapitres
suivants.
1.1 Considérations statistiques
Les données étaient décrites au moyen de leur moyenne et de leur écart-type (X ±Y )
si leur distribution était normale (p > 0,05 au test de Shapiro-Wilk), et au moyen de leur
médiane et de leurs 1er et 3ème quartiles (X [Y ;Z]) dans le cas contraire.
Des tests diérentiels de Student étaient utilisés si les données dans les deux groupes
considérés avaient une distribution normale, et des tests de Wilcoxon dans le cas contraire.
Des tests de corrélations de Pearson étaient utilisés si les deux paramètres avaient une
distribution normale, et des tests de Spearman dans le cas contraire.
Le niveau de signicativité, le risque de première espèce, était xé à 5%. Tous les tests
statistiques présentés dans cette étude ont été réalisés au moyen du logiciel R (R Core
Team, 2013), version 3.0.2 (Autriche).
1.2 Participants
Quarante patients amputés fémoraux et 40 volontaires non-amputés ont participé à
cette étude.
Le groupe de patients amputés fémoraux était constitué de 31 hommes et 9 femmes,
avec une moyenne d'âge de 48,9 ±13 ans (24 à 69 ans), de taille de 174 ±8 cm (150 à
185 cm), de poids de 77 ±15 kg (de 49 à 111 kg), et d'indice de masse corporelle de
26 ±5 kg/m2 (de 18,7 à 37,9 kg/m2). La cause des amputations était majoritairement
traumatique (n=25) ou tumorales (n=9), et plus rarement d'origine infectieuse (n=3),
vasculaire (n=1), iatrogénique (n=1, accident chirurgical) et due à une maladie de Buerger
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(n=1). La durée médiane des amputations était de 9,9 ans [4,1 ;36,0]
La durée de vie médiane des prothèses le jour de la mesure était de 7,8 mois [1 ;17] (de 3
jours à 9 ans). Elles étaient composées d'une emboiture à ischion intégré et d'un manchon
en silicone (sauf 2 patients), d'un genou à régulation hydraulique de la exion et de
l'extension lors de la marche et d'un pied prothétique. Aucune modication n'a été réalisée
sur les prothèses le jour de la mesure, an que les donnés cliniques et instrumentales
mesurées correspondent au vécu habituel des patients. Les caractéristiques des patients,
de leur amputation et de leur appareillage sont données dans l'annexe A.
Le groupe de volontaires non-amputés (Contrôles) était apparié en âge et en sexe avec
les patients. Il avait une moyenne d'âge de 49,3 ±12 ans (26 à 69 ans), de taille de 174 ±8
cm (157 à 189 cm), de poids de 74 ±13 kg (de 46 à 103 kg), et d'indice de masse corporelle
de 24 ±3 kg/m2 (de 18,4 à 32,5 kg/m2). L'âge, le poids, l'indice de masse corporelle et
la taille des volontaires contrôles n'étaient pas signicativement diérents de ceux des
patients auxquels ils étaient appariés (p = 0,11 ; 0,10 ; 0,07 et 0,85, respectivement).
La comparaison des poids de corps et de la morphologie des participants non-amputés
et des patients amputés est délicate en raison de la perte de poids inhérente à l'amputation.
Sur la base des travaux de Osterkamp (1995), on peut considérer que la partie amputée
chez les patients représentait environ 11% du poids de corps total. L'indice de masse
corporel corrigé des patients (tenant compte de ce poids absent) est de 28 ±5 kg/m2, ce
qui est signicativement supérieur à l'indice de masse corporel des Contrôles (p < 0,001).
Figure 1.1  Diagramme de recrutement et d'inclusion des patients amputés et des
volontaires non-amputés contrôles. InvA : 1er investigateur ; InvB : 2eme investigateur ;
TM2 : test de marche de 2 minutes.
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Les patients amputés fémoraux étaient recrutés par l'unité de rééducation vasculaire et
d'appareillage de la Clinique de Médecine Physique et de Réadaptation (MPR), au CHU
de Grenoble. Un document d'information leur était remis préalablement à l'inclusion
conformément aux recommandations du Comité de Protection des Personnes Sud-Est V
(référence CPP : 13-CHUG-05). Le médecin investigateur vériait les critères d'inclusion
et de non-inclusion suivants avant de recueillir le consentement écrit du patient :
 homme ou femme âgé(e) de 18 à 80 ans
 patient présentant une amputation transfémorale unilatérale
 moignon d'une longueur supérieure à 15 cm
 amputation datant de plus de 2 mois
 appareillage par une prothèse de type `contact'
 capacité de marche d'au minimum 20 m sans aide de marche autre que la prothèse
 ne pas avoir de plaies du moignon interdisant le port de la prothèse
 ne pas avoir de problème médical non-stabilisé
 ne pas présenter de pathologie limitant à elle seule la capacité de marcher ou de se
tenir debout
Les patients réalisaient un examen et des questionnaires cliniques avec le médecin.
Puis l'appareil de mesure des pressions à l'interface moignon-emboiture était mis en place
et ils réalisaient des tâches de marche et de postures assise et debout (cf Figure 1.1).
Les patients disposés à le faire répétaient les tâches de marche et de posture debout an
d'étudier la reproductibilité des mesures de pression dans ces deux tâches.
1.3 Evaluation clinique
1.3.1 Examen clinique et interrogatoire
Lors de l'examen clinique du moignon, l'investigateur répertoriait les douleurs, les
plaies, les rougeurs, et les particularités anatomiques du moignon (adhérences, zones os-
seuses, pendulum,...). Les douleurs étaient quantiées à l'aide d'une échelle visuelle ana-
logique (EVA) de 10 cm, sur laquelle il était demandé au patient de déplacer un curseur
entre les bornes "Pas de douleur" et "Douleur maximale imaginable". Chacun des pro-
blèmes constatés (plaies, douleurs, rougeurs) était reporté sur un schéma de moignon (cf
Annexe E).
A l'examen du moignon, 14 patients présentait une ou plusieurs lésion(s) cutanée(s)
au moignon, 26 présentait une ou des rougeur(s), et seuls 7 patients n'avaient ni lésions
ni rougeurs.
Sur les 40 patients, 6 décrivaient des douleurs très fortes (EVA supérieures à 7/10,
dont deux à 10/10), 7 des douleurs fortes (EVA entre 4 et 7/10), 12 des douleurs faibles
(EVA entre 0,5 et 3,5), et 15 patients n'avaient aucune douleur au moignon.
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Les lésions cutanées et douleurs étaient localisées principalement au niveau de la
branche ischio-pubienne, de l'ischion, et de l'extrémité du fémur (cf Figure 1.2). Le nombre
de plaies et de douleurs de chacun des patients est indiqué dans le tableau 5.5.
Figure 1.2  Répartition des douleurs de marche et des lésions cutanées sur le moignon.
Le nombre de patients ayant une douleur et/ou une blessure est indiqué pour chaque zone
du moignon. Les zones plus problématiques sont mises en évidence par les cercles rouges
et oranges. Les noms des zones du moignon correspondent aux appellations des capteurs
utilisés pour la mesure des pressions.
Deux des emboitures étaient trop serrées d'après leurs utilisateurs (serrage douloureux,
diculté à enler la prothèse) alors que 11 patients décrivaient une emboiture devenue
trop grande (perte d'étanchéité, perte de la prothèse, amaigrissement du moignon depuis
le dernier réglage de la prothèse, etc...).
Le taux de patients ayant une douleur et/ou une blessure était diérent en fonction du
serrage de la prothèse : 100% en cas d'emboiture trop serrée (2/2), 82% en cas d'emboiture
trop peu serrée (9/11) et 59% quand il n'y avait pas de problème de serrage perceptible
par le patient (16/27). Il semble donc que le manque et l'excès de serrage aient un eet
négatif en termes de douleurs et de plaies cutanées au moignon.
1.3.2 Questionnaires
Les questions et items évalués sont présentés en détail dans le cahier d'observation
(Annexe E).
1.3.2.1 Satisfaction pour la prothèse
La SatPro est une échelle de 15 questions à quatre niveaux de réponse (de "Tout à
fait en désaccord" à "Tout à fait d'accord"). Elle est validée en langue française (Bilodeau
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et al., 1999) et permettait d'évaluer le niveau de satisfaction du patient pour sa prothèse
en donnant un score en pourcentage (100% désignant une satisfaction maximale).
Les scores au SatPro étaient en moyenne de 78 ± 12% (de 50 à 100%). On notera qu'à
l'item `En général, je suis satisfait de ma prothèse', 26 patients ont répondu "Tout à fait
d'accord" et 11 "Plutôt d'accord", tandis que seulement 2 patients ont répondu "Plutôt
en désaccord" et un seul "Tout à fait en désaccord". Ainsi, malgré les douleurs et blessures
décrites ci-dessus, 93% des patients étaient généralement satisfaits de leur prothèse.
1.3.2.2 Score de confort d'emboiture
Le SCE était une traduction directe du questionnaire anglophone du Socket Comfort
Score mis au point par Hanspal et al. (2003). Il s'agit d'une échelle numérique simple à
11 points cotant le confort de l'emboiture de 0 à 10, du plus inconfortable imaginable au
plus confortable imaginable. Cette question était posée pour trois situations distinctes :
le confort de l'emboiture en situations assise, debout, et à la marche, car les niveaux de
confort peuvent diérer selon l'activité du patient (Hachisuka et al., 1999), et car nous
mesurions les pressions d'emboiture dans ces trois situations.
Le score de confort médian de l'emboiture à la marche était de 8 [6 ;9] (de 2 à 9 sur
10). Ainsi, bien que 11 patients déclaraient avoir une prothèse "tout à fait confortable",
aucun ne considérait que le confort de leur emboiture lors de la marche était maximal.
En position debout, ce score de confort d'emboiture était de 8 [7 ;9] (de 2 à 10 sur 10)
et en position assise de 7,5 [7 ;8] (de 3 à 10 sur 10). Les patients considéraient donc en
général que leurs emboitures étaient confortables, bien que ce confort soit extrêmement
bas chez une minorité de patients.
1.3.2.3 Prol prothétique de l'amputé
Le PPA-LCI est un questionnaire composé de questions fermées portant sur l'utilisa-
tion de la prothèse et ses déterminants (Grise et al., 1993; Gauthier-Gagnon et al., 1994).
Seules 16 des 45 questions étaient conservées pour cette étude an de limiter le temps de
passation et de ne pas recueillir de données inutiles au vu des objectifs de l'étude (cf An-
nexe E). Le LCI (Index de Capacité Locomotrice) sert à coter les capacités fonctionnelles
pour 14 tâches sur cinq niveaux, de "impossible" à "possible seul et sans aide technique"
Franchignoni et al. (2004).
La plupart des patients présentaient des scores plafonds pour les aspects fonctionnels
évalués dans le questionnaire PPA-LCI : 80% avaient un LCI de 56 sur 56 (capables de se
déplacer partout seuls et sans aide de marche), et 88% étaient entièrement indépendants
pour leurs activités quotidiennes (s'habiller, faire les courses, ...). Parmi les 8 patients
n'ayant pas un LCI maximal, un seul avait de très faibles capacités fonctionnelles (LCI
de 36 sur 56), tandis que les autres avaient des LCI allant de 51 à 55 sur 56 (dicultés
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pour descendre les escaliers sans rampe et pour marcher dehors par mauvais temps ou sur
terrains accidentés).
La durée médiane de port de la prothèse par jour était de 14 heures [10 ;15] (de 4 à 17
heures/jour). La majorité des patients portait donc leur prothèse toute la journée.
1.3.3 Test de marche de deux minutes
Le patient réalisait un Test de Marche de 2 minutes (TM2) an de quantier ses ca-
pacités fonctionnelles (Brooks et al., 2002). La consigne était de "parcourir la plus grande
distance possible en deux minutes" dans le couloir du service. La distance parcourue était
mesurée au moyen de marquages disposés dans le couloir tous les 5 mètres. Si le patient
ne parvenait pas à marcher sans s'arrêter pendant deux minutes, la distance parcourue et
la cause de l'arrêt étaient documentées (fatigue, douleur, etc.).
Les patients ont parcouru en moyenne 165 ± 39 m au TM2 (de 75 à 260 m). Un patient
a dû s'arrêter à cause de douleurs au moignon, un autre à cause d'une "tétanisation" du
moignon, et un troisième s'est arrêté juste à la n du test en raison de crampes musculaires
bilatérales.
Les sujets contrôles parcouraient au TM2 une distance signicativement plus grande
que les patients amputés (249 ±31 m, de 170 à 360 m, p < 0,001).
1.4 Evaluation instrumentale
1.4.1 Equilibre debout des patients amputés
Les capacités posturales des patients ont été évaluées au moyen d'une plateforme de
force (modèle OR6.5, AMTI). Il était demandé aux participants de rester debout "le plus
stable possible", les yeux fermés et les bras le long du corps. Les chaussures formaient un
angle de 30°, et les talons étaient écartés de 5 cm. Cette tâche durait 30 s et était répétée
4 fois.
Les données étaient enregistrées à l'aide du logiciel Docomètre, puis traitées à l'aide
du logiciel Matlab. Les signaux bruts de force et de moment de force de la plate-forme,
recueillis à une fréquence de 100 Hz, étaient ltrés au moyen d'un ltre Butterworth
passe-bas de second ordre à une fréquence de coupure de 10 Hz (Schmid et al., 2002).
Les oscillations du centre des pressions plantaires (CdP) ont été quantiées au moyen
de paramètres de dispersions et de position, et comparées à celles du groupe contrôle (cf
Tableau 1.1). Un patient n'a pas pu réaliser cette tache les yeux fermés. Ses résultats ont
donc été écartés de l'analyse concernant les données posturales.
Le CdP des patients amputés présentait des paramètres de déplacements du CdP
(surface, amplitudes et vitesses) signicativement supérieurs à ceux des sujets contrôles
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Paramètres Amputés Contrôles p-value d
Surface parcourue par le CdP (mm2) 309 [191 ;582] 113 [96 ;176] < 0,001 1,0
Amplitude moyenne AP (mm) 5,7 [4,4 ;7,2] 4,1 [3,2 ;5,2] < 0,001 0,9
Amplitude moyenne ML (mm) 3,3 [2,5 ;4,6] 1,6 [1,3 ;2,0] < 0,001 1,5
Vitesse moyenne AP (mm/s) 17,5 [13,6 ;33,2] 12,6 [9,7 ;14,9] < 0,001 0,8
Vitesse moyenne ML (mm/s) 8,2 [6,4 ;14,6] 5,0 [4,1 ;6,7] < 0,001 1,0
Appui sur la prothèse (% du poids) 38 [32 ;46] 50 [47 ;54] < 0,001 -1,5
Position moyenne AP du CdP (mm) 45 [32 ;58] 41 [31 ;52] 0,24 0,2
Tableau 1.1  Paramètres posturographiques lors de la posture debout statique pour les
patients amputés et les sujets contrôles (médiane [1er quartile ;3ème quartile] ; AP : antéro-
postérieur ; ML : médio-latéral). Les p-value des paramètres signicativement diérents
sont en gras. d = taille de l'eet = diérence entre les moyennes ÷ écart-type commun.
(cf Tableau 1.1). Les patients amputés portaient un plus faible pourcentage de leur poids
de corps sur la prothèse que les sujets contrôles sur le membre correspondant.
Ces caractéristiques posturales sont cohérentes avec les données de la littérature (Geurts
et al., 1992; Buckley et al., 2002; Duclos et al., 2009; Rougier et Bergeau, 2009; Ku et al.,
2014).
1.4.2 Marche des patients amputés
La marche des patients, et des sujets contrôles, a été évaluée au moyen de l'appareil
OptoGait (Lienhard et al., 2013). Il était demandé aux participants de marcher 10 mètres,
tout droit, à leur vitesse de marche "confortable". Cette tâche de marche était réalisée
10 fois. Les paramètres spatio-temporels de la marche étaient extraits à l'aide du logiciel
OptoGait (cf Tableau 1.2). An d'étudier une marche à allure stable, les deux premiers
et les deux derniers pas de chaque essai étaient écartés de l'analyse.
Par rapport aux sujets contrôles, les patients amputés marchaient moins vite, à une
cadence inférieure, avec des pas plus courts pour les deux membres, les pieds plus écartés,
et ils étaient moins longtemps en appui sur leur prothèse et plus longtemps en appui sur
leur membre non-amputé (cf Tableau 1.2). Le déroulé du pas de la prothèse était similaire
à celui des sujets contrôles, tandis que le déroulé du pas du membre controlatéral était
caractérisé par une phases de pied à plat plus courte et une phase de propulsion (i.e., sur
la pointe de pied) plus longue que chez les contrôles.
L'obtention de valeurs de références chez un groupe de volontaires non-amputés était
nécessaire car les caractéristiques particulières de l'appareil OptoGait rendent dicile la
comparaison directe aux valeurs standards des paramètres de marche (Lienhard et al.,
2013). Ces caractéristiques de marche sont cohérentes avec les données de la littérature
(Jaegers et al., 1995; Seroussi et al., 1996; Rietman et al., 2002; Schmid et al., 2005; Bae
et al., 2007; Kaufman et al., 2007; Lamoth et al., 2010).
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Paramètres Amputés Contrôles p-value d
Vitesse (m/s) 1,1 [1,0 ;1,2] 1,5 [1,3 ;1,6] < 0,001 -1,8
Cadence de marche (pas/min) 104 [94 ;109] 112 [107 ;117] < 0,001 -1,1
Largeur du pas (cm) 19 [16 ;20] 14 [12 ;15] < 0,001 1,2
Longueurs de pas Prothèse (cm) 67 [62 ;72] 75 [70 ;80] < 0,001 -1,2
Longueurs de pas Controlat. (cm) 62 [57 ;67] 75 [70 ;80] < 0,001 -1,9
Appui unipodal Prothèse (%age du cycle) 34 [32 ;35] 38 [37 ;40] < 0,001 -1,7
Appui unipodal Controlat. (%age du cycle) 41 [40 ;43] 38 [37 ;40] < 0,001 1,6
Appui bipodal (%age cycle) 24 [23 ;27] 24 [20 ;26] 0,051 0,4
Phase de contact Prothèse 10 [7 ;13] 13 [8 ;14] 0,28 -0,3
Phase pied à plat Prothèse 59 [49 ;65] 57 [51 ;63] 0,65 -0,2
Phase de propulsion Prothèse 33 [27 ;36] 31 [27 ;34] 0,19 0,3
Phase de contact Controlat. 8 [6 ;11] 11 [7 ;14] 0,039 -0,5
Phase pied à plat Controlat. 46 [33 ;58] 60 [52 ;64] < 0,001 -1,0
Phase de propulsion Controlat. 42 [34 ;58] 30 [27 ;34] < 0,001 1,3
Tableau 1.2  Diérences entre patients amputés et sujets contrôles pour les paramètres
spatio-temporels de la marche (médiane [1er quartile ;3ème quartile] du groupe) ; Contro-
lat. : membre controlatéral non-amputé). Les durées des phases de contact, pied à plat
et de propulsion sont en pourcentage de la phase d'appui du membre. Les p-values des
paramètres signicativement diérents après correction de Bonferroni sont en gras. d =
taille de l'eet = diérence entre les moyennes ÷ écart-type commun.
1.5 Synthèse
Les patients amputés fémoraux de notre étude présentaient, pour certains, des pro-
blèmes d'appareillage (plaies, douleurs, insatisfaction, inconfort) et/ou des problèmes
d'utilisation de la prothèse (limitation à la marche, faible durée de port). De plus, ils
présentaient des performances d'équilibre debout et de marche dégradées par rapport à
un groupe de sujets non-amputés appariés en âge.
Ces diérents éléments cliniques peuvent concourir à l'évaluation du succès de l'appa-
reillage (Loiret et al., 2005).
Nous allons maintenant analyser les relations entre ces éléments cliniques objectifs
et subjectifs an de répondre aux questions : `Qu'est-ce qu'une bonne prothèse ?'
et `Une bonne prothèse permet-elle de meilleures performances de marche et
d'équilibre ?'.
Les réponses à ces deux questions nous donneront les éléments nécessaires pour ré-
pondre ensuite à la question principale de cette étude qui est : `La mesure des pressions
dans l'emboiture a-t-elle un intérêt clinique ?'.
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Chapitre 2
Qu'est-ce qu'une bonne prothèse ?
Notre approche de l'analyse des pressions étant fondée sur la comparaison de mesures
instrumentées des pressions avec les paramètres cliniques, il nous faut caractériser la
qualité clinique de l'interface patient-prothèse chez les patients inclus dans notre étude.
L'objectif principal de ce chapitre sera donc de proposer des critères de classication
cohérents pour distinguer les "bonnes" prothèses des "mauvaises" prothèses. L'objectif se-
condaire sera d'analyser et d'interpréter les relations entre les diérentes données cliniques
recueillies.
2.1 Méthode
An d'identier les grandes catégories abordées par nos questionnaires et de les ras-
sembler en quelques scores numériques statistiquement utilisables, nous avons réalisé une
Analyse en Composantes Principales (ACP, Balducci et al. (2008)). Le seuil d'association
minimal entre les paramètres et les composantes de l'ACP a été xé à 0,3.
Nous avons ensuite utilisé des tests de Cronbach an de constituer des score cliniques
cohérents à partir des paramètres d'une même dimension clinique (Balducci et al., 2008;
Cronbach, 1951). Un coecient alpha supérieur à 0,7 (Fermanian, 2005) était considéré
nécessaire et susant pour constituer un score clinique cohérent. Les paramètres abaissant
le coecient alpha en dessous de 0,7 étaient écartés de la constitution des scores (Legro
et al., 1998).
Les scores ainsi mis en évidence ont ensuite été utilisés pour constituer des groupes de
patients homogènes sur le plan clinique. En raison de l'incohérence chez certains patients
entre la satisfaction et les problèmes de plais/douleurs au moignon, deux classements ont
dû être réalisés.
Des tests de corrélation de Spearman ont enn été réalisés entre les scores cliniques
créés, les données cliniques intrinsèques au patient (âge, poids, IMC, type de moignon,
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durée d'amputation) et les données liées à l'utilisation de la prothèse (distance parcourue
au TM2 et nombre d'heures de port de la prothèse par semaine).
2.2 Résultats
2.2.1 Analyse en composantes principales et scores
Le résultat de l'analyse en composante principale est présenté dans le tableau 2.1. La
première composante de l'ACP expliquait 73% de la variance. Elle était associée à tous
les paramètres, en particulier à ceux concernant le confort, la satisfaction et les capacités
fonctionnelles (cf Tableau 2.1). Il semble donc qu'il y ait une association cohérente entre
satisfaction, confort, douleurs et plaies qui pourrait nous permettre de juger de la qualité
des prothèses.
La deuxième composante expliquait 8,6% de la variance et était associée exclusivement
aux items et mesures concernant les douleurs et les blessures du moignon, mais pas avec
les items liés aux irritations et aux rougeurs. Il semble donc que les paramètres cliniques
liés aux douleurs et aux plaies doivent être considérés de façon spécique.
Les 3ème et 4ème composantes conrmaient l'aspect indépendant du paramètre `Serra-
ge'. Il est donc possible que le serrage cliniquement perçu constitue un critère de confusion
dans le classement des prothèses. Nous avons en eet vu précédemment que le manque et
l'excès de serrage étaient associés à plus de plaies et/ou de douleurs dans l'emboiture.
Le score global du SatPro était très fortement associé à la première composante, mais
n'a pas été introduit dans le score de satisfaction an d'améliorer la cohérence interne de
celui-ci (alpha de Cronbach de 0,79 après retrait du SatPro). Cette relative incohérence
au test de Cronbach entre le score du SatPro et notre score spécique à la satisfaction
était certainement due à la diversité des thèmes abordés dans ses items (douleur, fonction,
entretien, ...) par rapport à la spécicité des autres items (score de confort, satisfaction
générale, satisfaction pour le confort, ...).
Les paramètres "la prothèse induit des irritations de la peau" (33 patients sur 40
ont répondu "oui") et le "nombre de rougeurs observées sur le moignon" (26 patients
sur 40 présentaient des rougeurs) n'étaient pas signicativement associés à la deuxième
composante de l'ACP et diminuaient fortement le coecient alpha de Cronbach du score
de plaie/douleur. Ces deux paramètres ont donc été écartés du score de plaie/douleur,
lequel avait alors un alpha de Cronbach de 0,73.
Les items liés aux capacités fonctionnelles ne permettaient pas de constituer un score,
même en retirant certains des paramètres (alpha de Cronbach de 0,35). Ceci s'explique
sans doute par le très fort taux de patients ayant des capacités maximales au LCI et aux
questions sur l'autonomie du PPA-LCI.
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Paramètres Comp1 Comp2 Comp3 Comp4 Points
Satisfaction générale (SatPro) -0,97 4,5
La prothèse est confortable (SatPro) -0,95 4,5
Satisfaction pour le poids (PPA) -0,97 1,5
Satisfaction pour le confort (PPA) -0,97 1,5
Satisfaction pour l'esthétique (PPA) -0,96 1,5
Satisfaction pour l'allure (PPA) -0,95 1,5
Score de confort d'emboiture -0,97 score/2
Score total du SatPro -0,99
La prothèse cause des douleurs (SatPro) -0,83 -0,38 1
La prothèse risque de blesser (SatPro) -0,79 -0,41 1
Douleur au moignon (PPA) -0,68 0,30 -0,32 0,7
Plaie au moignon (PPA) -0,42 0,67 0,7
La prothèse cause des plaies (PPA) -0,60 0,54 0,30 1,3
La prothèse augmente la douleur (PPA) -0,54 0,51 1,3
Nbr de douleurs exprimées (examen) -0,69 0,51 0,32 -1,6/dlr
Nbr de blessures constatées (examen) -0,57 0,53 0,38 -2,4/blssr
Douleur maximale à la marche (examen) -0,66 0,53 0,37 EVA/2,5
La prothèse cause des irritations (PPA) -0,92
Nbr de rougeurs constatées (examen) -0,73 0,40
Serrage de l'emboiture perçu (examen) 0,44 0,44 0,71
Test de marche des 2 minutes (examen) -0,98
Indice de capacités locomotrices (PPA) -0,99
Indépendance fonctionnelle (PPA) -0,99
Durée de port de la prothèse (PPA) -0,97
Activités réalisées (PPA) -0,84
Tableau 2.1  Relation entre les paramètres cliniques et les 4 premières composantes de
l'analyse en composantes principales (Comp1 à 4). Les valeurs représentent le sens et la
force de l'association entre le paramètre et la composante (les associations inférieures à
0,3 n'étant pas représentées). Les paramètres non-cohérents d'après le test de Cronbach
n'étaient pas utilisés pour constituer les scores de satisfaction et de plaie/douleur. PPA :
prol prothétique de l'amputé (Gauthier-Gagnon et al., 1994) ; SatPro : échelle de sa-
tisfaction pour la prothèse (Bilodeau et al., 1999) ; examen : éléments recueillis pendant
l'examen clinique et l'interrogatoire ; EVA : échelle visuelle analogique.
2.2.2 Constitution des groupes cliniques
Au vu des dimensions mises en évidence par l'ACP, nous avons constitué deux groupes
de patients en fonction de la qualité de l'interaction patient-prothèse, que nous appelle-
rons "bonne prothèse" et "mauvaise prothèse". Les patients étaient placés dans le groupe
`bonne prothèse' si leurs scores de satisfaction et de plaie/douleur étaient tout deux su-
périeurs aux scores médians. Le groupe `mauvaise prothèse' était constitué des patients
ayant des scores de satisfaction et de plaie/douleur inférieurs aux scores médians.
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Certains patients étaient particulièrement diciles à placer dans un groupe ou l'autre
en raison de réponses a priori paradoxales : le patient #5 ne présentait ni douleur ni
blessure mais avait 69% seulement de satisfaction au SatPro ; inversement, le patient #30
était extrêmement satisfait (95% au SatPro), malgré une douleur et deux blessures au
moignon.
En cas de conit entre les critères de classication de plaie/douleur et de satisfaction
(pour 12 patients), les patients ayant une lésion cutanée étaient placés dans le groupe
`mauvaise prothèse', les autres dans le groupe `bonne prothèse'. La présence d'une lésion
cutanée au moignon entraînait systématiquement la catégorisation en `mauvaise prothèse',
car il s'agissait du paramètre clinique le plus objectif à notre disposition. Cette première
classication basée sur les scores cliniques médians et la présence de plaies a permis de
constituer deux groupes de 20 patients chacun (cf Figure 2.1).
Figure 2.1  Résultats des 40 patients aux scores cliniques de satisfaction et plaie/douleur
et catégories cliniques de ces patients (bonne ou mauvaise prothèse, et très bonne ou très
mauvaise prothèse). Les deux lignes noires désignent les scores médians de chacun des
scores cliniques. Ces médianes servent à la classication des patients.
Pour tenir compte de ces incohérences, nous proposons une deuxième classication :
les patients avec une très bonne prothèse (n=14, scores de satisfaction et de plaie/douleur
supérieurs à la médiane) et ceux avec une très mauvaise prothèse (n=14, scores de satisfac-
tion et de plaie/douleur inférieurs à la médiane). Cette deuxième classication permettait
de constituer deux groupes de patients ayant des caractéristiques cliniques bien opposées,
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avec des diérences cliniques plus marquées que pour la première classication (cf Fi-
gure 2.1).
Ces problèmes de classication rendent compte de la diculté de répondre à la question
"Qu'est-ce qu'une bonne prothèse". Ces dicultés sont notamment dues au caractère
subjectif de la plupart des outils cliniques disponibles.
Les performances de marche des patients n'ont pas été utilisées pour la constitution
des groupes cliniques de bonnes et mauvaises prothèses car ces données sont trop indépen-
dantes des scores de satisfaction et de plaies/douleurs (cf. ci dessous et dans le chapitre
suivant).
2.2.3 Relations entre les diérentes dimensions cliniques
Les résultats des tests de corrélation entre les scores et les paramètres cliniques sont
présentés dans le tableau 2.2.
Les scores de satisfaction et de plaie/douleur étaient bien corrélés entre eux (r = 0,65),
conrmant les résultats de l'analyse en composantes principales (cf Tableau 2.1).
Le poids du patient était faiblement corrélé avec le score de problème (r = 0,35). En
explorant les données, on constate que les 7 patients de moins de 65 kg présentaient tous
des douleurs, et 5 d'entre eux des plaies. De même, les 10 patients ayant des IMC de
moins de 23 kg/m2 présentaient tous des douleurs, et 7 d'entre eux avaient des plaies.
Inversement donc, les patients n'ayant ni douleurs ni blessures pesaient tous plus de 70 kg
et avaient tous un IMC supérieur à 23 kg/m2. Cette corrélation se voit conrmer par la
constitution de nos groupes cliniques : les patients ayant une "mauvais prothèse" étaient
signicativement plus légers que ceux ayant une "bonne prothèse" (71 ±15 vs. 83 ±12
kg, p = 0,009). Les patients plus légers paraissent donc plus susceptibles de présenter des
blessures ou des douleurs du moignon.
La distance parcourue au test des deux minutes (TM2) était négativement corrélée
à l'âge du patient et à l'indice de masse corporelle (r = -0,44 et -0,34, respectivement).
Les patients de 65 ans ou plus parcouraient moins de 155 m au TM2. Inversement, le
port de la prothèse était positivement corrélé à la durée de l'amputation (r = 0,45). En
particulier, les patients portant leur prothèse toute la journée (plus de 14 heures/jour)
étaient tous amputés depuis plus de 8 ans.
En revanche, il n'y avait aucune relation entre le score de plaie/douleur et l'utilisation
de la prothèse (r = 0,05 avec le TM2 et 0,08 avec le port de la prothèse).
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Score de satisfaction 0,65
Score de plaie/douleur 0,65 0,35
Age du patient 0,70 -0,44
Durée d'amputation 0,70 0,45
Poids du patient 0,35 0,83 -0,37
IMC 0,83 -0,34
Test de marche 2 min -0,44 -0,34
Durée de port 0,45 -0,37
Tableau 2.2  Coecients de corrélation de Spearman entre les trois scores cliniques, les
données du patient et les caractéristiques d'utilisation de la prothèse. Les coecients entre
paramètres dépendant logiquement les uns des autres sont grisés. Seuls les coecients dont
les tests de corrélation étaient signicatifs (p-value <0,05) sont indiqués.
2.3 Discussion
Nos résultats sur les données cliniques mettent en évidence que la relation entre le
patient et sa prothèse est complexe et multifactorielle, conrmant les données de la litté-
rature (Bilodeau et al., 1999; Zidarov et al., 2009; Gallagher et al., 2010).
2.3.1 Réussite de l'appareillage
Le jugement du succès ou de l'échec de l'appareillage du patient est dicile car il
faut tenir compte du point de vue subjectif du patient (la satisfaction) et des éléments
cliniques plus objectifs (les plaies et les douleurs).
La satisfaction était faiblement corrélée aux autres dimensions cliniques, hormis avec
la quantité de problèmes d'appareillage. Cette relation était attendue puisque les travaux
de Bilodeau et al. (1999) ont montré que les problèmes de plaies et de douleurs étaient
susamment cohérents avec les notions de confort et de satisfaction pour les rassembler
dans le score SatPro.
Notre analyse en composantes principales montrait cependant que ces problèmes de
plaies et de douleurs représentaient une dimension spécique de l'interaction patient-
prothèse qu'il convenait d'analyser à part. Cette relative indépendance des deux dimen-
sions est illustrée par les incohérences chez certains patients ayant une faible satisfaction
mais aucun problème d'appareillage "objectif" (plaie ou douleur), ou inversement une
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satisfaction élevée malgré des blessures du moignon. Ces incohérences rendaient di-
cile l'appréciation globale de la qualité de la prothèse, et la catégorisation binaire de la
prothèse "bonne ou mauvaise" était donc nécessairement imparfaite. En raison de notre
méthodologie, il s'agissait plutôt d'une séparation des patients entre les meilleures (ou
moins mauvaises) interactions patient-prothèse et les moins bonnes interactions patient-
prothèse.
Ces incohérences étaient sans doute dues à des diérences d'attentes des patients vis-
à-vis de leur prothèse : si le patient avait une attente très élevée au regard du confort par
exemple, il pouvait avoir une satisfaction exprimée faible malgré l'absence de problèmes
d'appareillage sérieux (douleur et blessure). Inversement, si le patient avait des attentes
essentiellement liées aux capacités fonctionnelles, il pouvait décrire une bonne satisfaction
malgré la présence de problèmes de confort.
Ces problèmes d'appareillage étaient en partie liés à la composition corporelle du
patient, les patients les plus maigres étant plus souvent sujets aux plaies et douleurs. Ce
résultat est cohérent avec les travaux de modélisations des forces subies par le moignon
dans la prothèse chez des patients amputés tibiaux (Portnoy et al., 2009b) et le constat
clinique de fragilité des moignons les plus maigres, c'est à dire dont les os sont peu couverts
en tissus mous (Henrot et al., 2000). Ces résultats sont également cohérents avec la notion
historique de "zones tolérantes à la pression" (Rae et Cockrell, 1971; Mak et al., 2001)
et avec les travaux de quantication des seuils de pression douloureux de Zhang et Lee
(2006). Dans cette dernière étude, réalisée chez les patients amputés tibiaux, le tendon
rotulien (zone de tissu mou) était en eet plus tolérant à l'application de pressions élevées
que la tête de la bula (zone osseuse).
Ces caractéristiques de l'interaction moignon-emboiture expliqueraient pourquoi dans
notre étude :
1. les patients ayant des indices de masse corporelle faibles, donc des moignons moins
pourvus en tissus mous, étaient plus souvent sujets aux douleurs et blessures ;
2. les plaies et douleurs de moignon étaient plus fréquentes sur les zones osseuses
(extrémités inférieure et latérale du fémur, branche ischio-pubienne et tubérosité
ischiatique) que sur les zones couvertes en muscles et tissus mous (face antérieure,
latérale et postérieure de la cuisse).
Ces résultats encourageraient donc à utiliser préférentiellement les zones molles du
moignon pour réaliser le transfert du poids du patient sur la prothèse. Cette suggestion
pourra être vériée dans le dernier chapitre de cette étude.
Une autre conséquence clinique de la fragilité des moignons maigres est qu'il faut éviter
de provoquer un amaigrissement du moignon par l'appareillage. Il a d'ailleurs été montré,
dans une étude de cas de Sanders et al. (2002), que l'amaigrissement du moignon chez
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deux patients amputés tibiaux entraînait une baisse des pressions sur tous les sites de
mesure hormis à l'extrémité du moignon où les pressions lors de la marche augmentaient.
L'amaigrissement du moignon tendait donc dans cette étude à solliciter davantage les
zones osseuses fragiles et à décharger les zones tolérantes à la pression.
Or, un constat clinique fréquent est que le bon ajustement de l'emboiture et l'aug-
mentation du port de la prothèse entraînent l'amaigrissement progressif du moignon,
notamment par un drainage plus important du moignon (Sanders, 2005). L'objectif de
l'appareilleur doit donc être d'obtenir le serrage minimal ecace de l'emboiture : susant
pour la bonne tenue du moignon, mais pas trop serré pour ne pas faire maigrir le moignon.
2.3.2 Déterminants de l'utilisation de la prothèse
Les relations entre les données cliniques de notre étude semblent indiquer que l'utili-
sation de la prothèse (durée de port et capacités de marche) était plus liée aux caracté-
ristiques intrinsèques de chaque patient (âge, poids, durée d'amputation) qu'à la qualité
de l'interaction patient-prothèse (satisfaction et douleurs engendrées par la prothèse). Il
était pourtant attendu, comme dans l'étude de Bilodeau et al. (1999), une corrélation
entre satisfaction et utilisation de la prothèse. Or la distance au TM2 et la durée du port
de la prothèse n'étaient signicativement corrélés ni au score du SatPro, ni à notre score
de satisfaction. L'explication de cette incohérence pourrait venir de l'impact du poids du
patient.
En eet, le poids avait un eet protecteur sur les problèmes d'appareillage, ce qui
améliorerait la satisfaction (cf discussion ci-dessus), mais un eet négatif sur la distance
parcourue au TM2. Cette inuence négative du surpoids sur la marche est retrouvée dans
la littérature (Shultz et al., 2010; Cimolin et al., 2011), où il est montré que les personnes
obèses marchent moins vite que les non-obèses. Ce résultat est également conrmé dans le
chapitre suivant pour les paramètres spatio-temporels du pas à vitesse confortable. Ainsi,
si les capacités de marche avec la prothèse inuaient positivement la satisfaction pour la
prothèse, cette inuence était masquée par les eets opposés du poids du patient sur ces
deux paramètres.
L'eet négatif de l'âge sur les capacités de marche conrme les données de la littérature
suggérant que les patients plus jeunes atteignent de meilleures capacités de marche que
les patients plus âgés (van Velzen et al., 2006). Cependant, nous avons pu observer deux
eets contraires du temps sur l'utilisation de la prothèse : les patients les plus âgés ont
des capacités de marche moindres, a priori en raison du vieillissement, mais les jeunes
patients récemment amputés (moins de 2 ans) utilisaient moins leurs prothèses (distance
de marche et/ou durée du port). Ces résultats pourraient s'expliquer en partie par l'arrêt
de l'activité professionnelle en raison de l'âge ou de l'amputation : les patients les plus
âgés et ceux amputés depuis peu de temps utilisaient moins leur prothèse car ils étaient,
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respectivement, à la retraite (8 des 9 patients de plus de 59 ans) et en arrêt maladie (5
des 6 patients amputés depuis moins de 2 ans).
2.3.3 Particularités de l'eectif étudié
Il nous faut remarquer que nos critères d'inclusion (notamment la capacité à marcher
sans canne) ont entraîné la constitution d'un groupe de patients ayant globalement de
très bonnes capacités fonctionnelles. Ainsi, bien qu'ayant utilisé la version modiée de
Franchignoni et al. (2004) de l'index locomoteur, qui visait à limiter le plafonnement de
cet index, ce dernier était bien observable dans notre étude (80% des patients avaient un
score maximal). Ce plafonnement des résultats de l'index locomoteur, et de l'indépendance
pour les activités quotidiennes (88% de patients entièrement autonomes), explique aussi
pourquoi il n'était pas possible de constituer un score fonctionnel avec les diérents items
fonctionnels recueillis.
Cependant, si tous les patients étaient autonomes pour leurs activités de vie quoti-
dienne, leurs capacités de marche étaient très hétérogènes, puisque les distances parcourues
au TM2 s'échelonnaient de 75 à 260 m. Ces résultat viennent conrmer, pour une popula-
tion d'amputés fémoraux autonomes, ceux de Gremeaux et al. (2012) montrant que seul
le TM2 ne présentait pas d'eet de plafonnement et permettait de décrire au mieux les
limitations à la marche des patients amputés de membre inférieur.
Les données de notre étude doivent être généralisées avec prudence car notre eectif
était constitué majoritairement de patients jeunes (49 ±13 ans) ayant de bonnes capacités
de marche (165 ± 39 m au TM2), et des étiologies d'amputation non-vasculaires. En eet,
les résultats au TM2 étaient nettement supérieurs à ceux des études de Miller et al. (2003)
(99 ± 37 m), Parker et al. (2010) (111 ± 49 m) et même de ceux des patients amputés
tibiaux de l'étude de Brooks et al. (2002) (138± 15 m). La diérence était particulièrement
nette avec l'étude de Meikle et al. (2003) (53 ± 28 m), car dans cette dernière étude les
patients amputés fémoraux avaient tous une amputation d'étiologie vasculaire et étaient
signicativement plus âgés que les patients de notre étude (65 ans de moyenne contre 49
ans dans notre étude).
De même que pour le TM2, les niveaux de satisfaction de notre étude sont supérieurs
à ceux décrits par Bilodeau et al. (1999) dans l'étude de mise au point du score SatPro
(satisfaction de 72% en moyenne, contre 78% dans notre étude). Il convient donc de noter
que les prothèses qualiées de "mauvaises" dans cette étude induisaient des douleurs et
des blessures, mais étaient, pour certains, satisfaisantes du point de vue du patient. La
séparation des patients entre ceux ayant des "bonnes" et des "mauvaises" prothèses était
cependant nécessaire à la réalisation de tests logistiques sur les paramètres de pression
mesurés dans cette étude (calcul des valeurs prédictives pour identier les mauvaises
prothèses).
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2.3.4 Synthèse
Les problèmes d'appareillage (plaies et douleurs) s'expliqueraient en partie par la
constitution du moignon du patient (gros ou maigre), tandis que les capacités de marche
seraient surtout associées à l'âge et au poids du patient. La satisfaction s'expliquait en
grande partie par les problèmes d'appareillage, mais certains patients exprimaient une
satisfaction élevée malgré des problèmes objectifs au moignon. Cette satisfaction particu-
lièrement élevée dans notre groupe de patients pourrait être due à leurs bonnes capacités
fonctionnelles.
Ces relations multifactorielles entre caractéristiques du patient et qualité de l'inter-
action patient-prothèse, ainsi que certaines incohérences dans les réponses des patients,
rendaient dicile la classication du succès de l'appareillage. Nous utiliserons donc dans
la suite de cette étude plusieurs scores et groupes cliniques pour qualier nos mesures
instrumentales et leurs corrélats cliniques.
Nous poursuivons ci-après l'analyse des déterminants du succès de l'appareillage en
étudiant les déterminants des performances motrices d'équilibre debout et de marche,
an de savoir si une meilleure prothèse permet de meilleures performances de marche et
d'équilibre.
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Chapitre 3
Une bonne prothèse permet-elle de
meilleures performances de marche et
d'équilibre ?
Nous avons constaté précédemment que les capacités maximales de marche étaient
associées à l'âge et à l'IMC des patients, mais pas aux scores de satisfaction et de
plaie/douleur.
Nous faisons donc l'hypothèse que les paramètres de posture et de marche seront cor-
rélés aux caractéristiques intrinsèques des patients (âge, poids, indice de masse-corporelle
et durée d'amputation) et à leur niveau d'utilisation de la prothèse (distance au TM2 et
durée du port de la prothèse), mais ne diéreront pas entre les groupes de patients dénis
précédemment, ni en fonction du niveau de douleur ou de satisfaction.
3.1 Méthode
La corrélation entre les paramètres cliniques et instrumentaux a été testée au moyen
de tests de Spearman.
Les diérences entre les groupes "bonne prothèse" et "mauvaise prothèse", ainsi qu'entre
les groupes "très bonne prothèse" et "très mauvaise prothèse" ont été testées au moyen
de tests de Wilcoxon.
3.2 Résultats
3.2.1 Corrélations entre paramètres instrumentaux et cliniques
Les résultats des tests de corrélations entre les paramètres instrumentaux et les para-
mètres cliniques sont présentés dans le tableau 3.1.
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Il n'y avait aucune corrélation signicative entre les scores cliniques (satisfaction et
plaie/douleur) et les paramètres posturographiques. En revanche, les patients les plus
satisfaits tendaient à avoir des pas plus longs et un appui unipodal plus long du coté
prothétique (r = 0,37, non-signicatif après correction de Bonferroni).
Posture et marche Satisf Plaie Age Durée Poids IMC TM2 Port
Surface parcourue par le CdP -0,34 0,50 0,34 -0,57
Amplitude moyenne AP -0,35 0,43 -0,61
Amplitude moyenne ML 0,61 0,45 -0,64
Vitesse moyenne AP 0,48 0,34 -0,38
Vitesse moyenne ML 0,49 0,33 -0,49
Appui sur la prothèse -0,42 -0,36 -0,46 0,55
Vitesse -0,48 -0,47 0,71
Cadence -0,53 -0,35 0,41
Largeur de pas 0,70 0,66 -0,48 -0,36
Longueurs de pas - Proth. 0,37 -0,38 0,62
Longueurs de pas - Contro. -0,35 -0,46 0,62
Appui unipodal - Proth. 0,37 -0,50 -0,56 0,60 0,46
Appui bipodal 0,35 0,45 -0,59
Phase pied à plat - Contro. -0,37 -0,51 -0,39
Phase de propulsion - Contro. 0,38 0,57 0,41
Tableau 3.1  Coecients de corrélations de Spearman entre les paramètres posturaux et
de marche et les caractéristiques des patients. Satisf : score de satisfaction/confort ; Plaie :
score de plaie/douleur ; Durée : durée d'amputation ; IMC : indice de masse corporelle ;
TM2 : distance au test des 2 min ; Port : durée de port de la prothèse ; AP : antéro-
postérieur ; ML : médio-latéral. Seules les corrélations dont les p-value étaient inférieures
à 0,05 sont représentées et celles signicatives après correction de Bonferroni sont en gras.
Contrairement aux hypothèses, l'âge n'était signicativement corrélé à aucun des pa-
ramètres posturaux ni de marche (cf Tableau 3.1). Chez les sujets sains non-plus l'âge
n'était pas signicativement corrélé aux paramètres de marche.
La durée d'amputation en revanche tendait à faire diminuer la surface totale des oscil-
lations et l'amplitude antéro-postérieure (r = -0,34 et -0,35), mais également à diminuer
le pourcentage d'appui sur la prothèse (r = -0,42). Les patients plus lourds appuyaient
moins sur la prothèse et avaient une posture moins stable. Les patients ayant parcouru
une plus grande distance au TM2, appuyaient plus sur la prothèse lors de la posture. Les
patients portant leur prothèse plus longtemps dans la journée avaient une posture plus
stable.
Les patients amputés depuis plus longtemps réalisaient de façon plus marquée la straté-
gie de montée sur la pointe du pied non-amputé (prolongation de la phase de propulsion et
diminution de la phase de pied à plat). Les patients ayant des IMC plus élevés marchaient
moins vite, écartaient plus les pieds, s'appuyaient moins longtemps sur leur prothèse et
avaient des pas plus courts du coté non-amputé. Les patients plus performants lors du
TM2 avaient une marche à vitesse confortable plus ecace et plus proche de celle des
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sujets non-amputés. Les patients portant leur prothèse plus longtemps dans la journée
restaient plus longtemps en appui unipodal sur la prothèse au cours de la marche.
3.2.2 Diérences entre les groupes cliniques
Le groupe des patients ayant une "bonne prothèse" étaient plus instables en termes
d'oscillations du CdP, en particulier concernant la vitesse médiolatérale (30 vs. 18 mm/s,
p = 0,019), et les amplitudes antéropostérieure (p = 0,041) et médiolatérale (p = 0,038).
Cette diérence s'explique, a priori, par le poids plus élevé chez les patients ayant une
"bonne prothèse" que ceux ayant une "mauvaise prothèse" (83 ±12 vs. 71 ±15 kg, p =
0,009), car nous avons vu ci-dessus que le poids avait un eet négatif sur ces paramètres
posturographiques. Ainsi, si le poids était un facteur protecteur contre les problèmes
d'appareillage, c'était un facteur négatif concernant la stabilité posturale.
Le seul paramètre de marche montrant une diérence entre les groupes cliniques était
la durée de la phase de contact de la prothèse , plus courte dans le groupe "bonne prothèse"
que dans le groupe "mauvaise prothèse" (8,3 vs. 12,3%, p = 0,002). La portée clinique de ce
résultat est incertaine car ce paramètre ne diérait pas signicativement entre les patients
et les contrôles. Comme pour les paramètres posturaux, l'explication de cette diérence
semblait liée à la diérence de poids entre les patients des groupes "bonne prothèse" et
"mauvaise prothèse", car la durée de cette phase de contact était négativement corrélée
au poids du patient (r = -0,47).
3.3 Discussion
Les performances de posture et de marche des patients amputés fémoraux n'étaient
pas associées à la qualité de la prothèse. Les diérences entre patients s'expliquaient
essentiellement par leur morphologie et leur expertise dans l'utilisation de l'appareillage.
3.3.1 Eet de la morphologie et de l'utilisation de la prothèse
L'inuence majeure du poids des patients sur leurs paramètres posturaux est cohérente
avec les résultats de Hue et al. (2007) chez des personnes non-amputées. De même, l'in-
uence du surpoids sur la marche est bien documentée chez les personnes non-amputées
(Shultz et al., 2010; Cimolin et al., 2011) et validée pour notre groupe de patients amputés
fémoraux. Le fait que le poids ait eu un eet déterminant sur la motricité des patients
amputés suggère que la maîtrise du poids est particulièrement importante chez les patients
amputés an de préserver leurs capacités d'équilibre et de marche.
Il est intéressant de remarquer que la durée de port de la prothèse et les capacités
de marche étaient corrélées avec la performance des patients lors d'une tâche posturale
statique. Le lien de causalité semble ici plausible dans les deux sens : le meilleur équilibre
favorisait l'utilisation de la prothèse, et le fait de plus utiliser la prothèse augmenterait
49
l'expertise posturale du patient. Le fait que les patients tendent à améliorer leur équilibre
et à plus porter leur prothèse à mesure que le temps passé depuis l'amputation augmentait
est un argument favorable à cette hypothèse de cercle vertueux entre utilisation de la
prothèse et équilibre avec la prothèse. Cette hypothèse est également cohérente avec la
littérature (Geurts et al., 1991; Barnett et al., 2013).
Les bons marcheurs, ceux parcourant de plus grandes distances au TM2, présentaient
des paramètres spatio-temporels se rapprochant de ceux des contrôles. Ce constat valide la
démarche clinique visant à rapprocher la marche du patient amputé de la marche du sujet
normal, car cette normalisation de la marche était associée à une plus grande ecacité.
3.3.2 Eet de l'âge
En raison du nombre d'études portant sur les eets négatifs de l'âge sur la motricité et
particulièrement sur la posture (Collins et al., 1995; Freitas et al., 2005; Prado et al., 2011;
Tsai et al., 2014), il est surprenant que l'âge des patients amputés de notre étude n'ait
eu aucune incidence statistiquement observable sur leurs paramètres posturographiques.
Cette évolution physiologique du comportement postural était donc masquée par l'im-
portance de la dégradation posturale liée à l'amputation (qui ne survenait pas au même
âge chez tous les patients) et à l'amélioration modérée des paramètres posturaux avec
l'augmentation de la durée d'amputation (r = -0,35 à -0,42).
Ainsi, l'absence d'eet direct de l'âge sur les paramètres posturaux des patients am-
putés s'explique par des inuences opposées de l'augmentation de l'expertise dans l'utili-
sation de la prothèse et du vieillissement physiologique lors de l'avancée en âge.
Si l'âge avait un eet négatif sur la capacité de marche maximale au TM2, il n'avait
pas d'eet signicatif sur les paramètres spatio-temporels lors de la marche à vitesse
confortable. Cette absence de relation entre âge et qualité de la marche des patients
s'explique peut-être par la constitution particulière de notre eectif (patients actifs et
globalement jeunes). Nous avons cependant constaté une augmentation de la stratégie
compensatoire du membre non-amputé avec la durée de l'amputation (prolongation de la
phase d'appui sur la pointe de pied). Cette stratégie facilite le passage du pas prothétique
et donne plus de temps au membre prothétique pour avancer et au genou prothétique de
se mettre en extension avant la pose du pied (Jaegers et al., 1995; Vrieling et al., 2008).
L'utilisation de cette stratégie n'était cependant corrélée ni à la capacité de marche au
TM2 ni à la vitesse de marche confortable.
Il s'agit donc d'une habitude de marche prise par les patients au fur et à mesure de
l'utilisation de la prothèse. Nous pouvons faire l'hypothèse que le renforcement de cette
stratégie est lié à une dégradation de la capacité des patients à marcher `normalement'
nécessitant de plus en plus de compensations de la part du membre non-amputé.
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3.3.3 Synthèse
Si les capacités de marche et de posture des patients amputés sont fortement dégradées
par rapport à celles de sujets non-amputés, ces déciences ne sont pas associées à la qualité
de la prothèse. En revanche, les capacités motrices sont moins bonnes chez les patients les
plus lourds et s'améliorent avec la durée de l'amputation et l'utilisation de la prothèse.
Le fait d'avoir une bonne emboiture ne permet donc pas, en soi, d'améliorer les ca-
pacités de marche et d'équilibre. Réciproquement, la mesure des paramètres de marche
et de posture ne permet donc pas de prédire ou comprendre les problèmes d'appareillage
décrits précédemment (insatisfaction, douleurs, plaies).
Ce constat renforce l'intérêt de disposer de nouveaux outils pour comprendre et ré-
soudre les problèmes d'appareillage. C'est dans cet objectif que nous avons réalisé des
mesures des pressions à l'interface entre le moignon et l'emboiture de ces patients ampu-
tés fémoraux.
Avant d'étudier l'association entre qualité de la prothèse et pressions dans l'emboiture,
nous allons présenter notre méthode de mesure et de traitement de ces données de pression,
ainsi que sa reproductibilité lors de la répétition des mesures.
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Chapitre 4
La mesure des pressions dans
l'emboiture est-elle able ?
Nous nous sommes proposés de mesurer les pressions à l'interface moignon-emboiture
avec de petits capteurs piézo-résistifs répartis sur le moignon de façon à limiter l'encom-
brement dans l'emboiture. Les résultats de la littérature nous ont amenés à proposer une
nouvelle méthode rendant compte de la covariation et de la synchronisation des diérentes
pressions mesurées, en plus des paramètres d'intensité de pression habituellement décrits.
4.1 Méthode
Les pressions étaient mesurées au cours des tâches de posture debout et de marche
précédemment décrites (posture statique les yeux fermés pendant 30 s et marche à vitesse
confortable sur 10 m), ainsi qu'en position assise. Pour les mesures en position assise, il
était demandé au patient de rester assis sans bouger pendant 5 s, les bras croisés, le dos
droit et les genoux à 90°. Cette tâche était réalisée 4 fois.
4.1.1 Dispositif de mesure des pressions
Les pressions étaient mesurées à l'aide d'un prototype développé pour cette étude.
Il était composé de 16 capteurs piézo-résistifs, ou FSR (force sensing resistors) dont la
surface de mesure avait un diamètre de 2,5 cm (modèle CP174, International Electronics
& Engineering, Luxembourg ; voir Figure 4.1). La surface totale de la `tête' du capteur
était de 2,9 cm, l'extrémité était longue de 3,5 cm et large de 0,8 cm, et l'épaisseur
était de 0,5 mm. Ces capteurs étaient reliés par un l de 0,9 mm d'épaisseur à une carte
d'acquisition (modèle NI-USB6218,National Instrument, USA). Cette carte était installée
dans une sacoche placée autour de la taille du patient, et deux câbles répéteurs USB la
reliaient à un ordinateur portable. Ce câble de 11 m était en permanence porté par un
des investigateurs lors des déplacements du patient pour s'assurer qu'il n'entraverait pas
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dangereusement les mouvements du patient. L'ensemble du dispositif porté par le patient
pesait environ 500 g.
Les capteurs étaient montés en série avec une résistance, le courant d'entrée avait une
tension de 5 Volt et une intensité de 2 mA. Les tensions de sortie étaient enregistrées à une
fréquence d'acquisition de 100 Hz avec le logiciel Labview SignalExpress 2012 (National
Instrument, USA) avant d'être exportées en format ".txt".
Les capteurs étaient positionnés sur la peau du moignon selon une procédure prédénie
basée sur les repères osseux du fémur et du bassin (cf Annexe B). Ces positions ont été
choisies sur la base des positions utilisées dans les études précédentes (couverture des 4
faces du moignon (antérieure, latérale, postérieure et médiale : Ant, Lat, Post, Med dans
notre étude), de leur intérêt clinique supposé (appuis osseux de l'extrémité fémorale (Extr)
et du bassin) et sur la base de pré-tests chez six autres patients (non-inclus dans l'étude).
Les capteurs du bassin (Pubis, branche ischio-pubienne (Ramus) et tubérosité ischiatique
(Ischium)) étaient placés sur la prothèse, et non sur le patient (cf Figure 4.1), en raison
de l'impossibilité, lors des pré-tests, de placer ces capteurs de façon able, confortable et
durable dans ces zones proches du périnée et du pli fessier. Les deux derniers capteurs
étaient placés sous le pied prothétique, dans la chaussure, au niveau des équivalents du
talon et de la tête du 1er métatarsien. Ils ont servi de contacteurs pour identier les cycles
de marche.
Figure 4.1  Position des 14 capteurs de pression sur le moignon du patient et sur sa
prothèse
Après l'installation des capteurs, le patient remettait son manchon (sorte de bas en
silicone réalisé sur mesure) et sa prothèse. Il devait ensuite marcher avec les capteurs
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jusqu'à ce que le moignon ait retrouvé sa position habituelle dans l'emboiture, car la
présence des capteurs ajoutait du volume et rendait un peu plus dicile la mise en place
de la prothèse (selon le serrage initial de l'emboiture). Ces données de pression étaient
traitées au moyen de programmes ad-hoc rédigés avec le logiciel R.
4.1.2 Etalonnage des données de pression
En raison des caractéristiques métrologiques de ces capteurs, un étalonnage individuel
de chaque capteur était nécessaire (Buis et Convery, 1997). Nous avons appliqué une
méthode et des formules validées pour des capteurs similaires (Florez et Velasquez, 2010).
La plate-forme de force (modèle OR6.5.1, AMTI, USA) a été utilisée pour fournir les
valeurs étalons. Le capteur était placé sur la plate-forme, entre deux pièces de manchon en
polymère an de se rapprocher des conditions de mesure visée (entre la peau du moignon
et le manchon), et de répartir uniformément la force sur toute la surface du capteur.
Après un signal de synchronisation, le capteur, et la plate-forme donc, étaient soumis à
40 secondes d'appuis manuels délivrés à environ 0,5 Hz, avec des dynamiques de mise en
charge en forme de double et de simple vague similaires à celles mesurées dans la prothèse
lors de la marche (cf Figure 4.2). Les forces appliquées allaient de 0 à 100 Newtons, ce
qui correspondait à la gamme de pression constatée dans les pré-tests. L'expérimentateur
avait un retour visuel en temps réel an de s'assurer de couvrir toute la gamme de pression
visée.
Le signal de tension brut (V) était transformé en valeur de pression étalonnée (P) au
moyen de la formule suivante :
P (V, I) = a0 + a1.V + a2.V 2 + a3.V 3 + a4.V 4 + a5.I + a6.I2 + a7.I3 + a8.I4
La variable `I' était une "intégrale mobile" du signal de tension brut, calculée sur les
dernières 0,5 s selon la méthode décrite par Florez et Velasquez (2010). Elle servait à
compenser le phénomène d'hystérésis observé pour ce type de capteurs lors de la mesure
des pressions. Pour chaque capteur, les 9 coecients de l'équation de calibration (a0 - a8)
étaient obtenus au moyen d'une régression multiple entre V, I et la force étalon mesurée
par la plate-forme.
La force obtenue (Newton) était convertie en pression (kPa) en la divisant par la
surface du capteur (4,9 cm2). L'hypothèse était faite que la pression était homogène à la
surface de ce capteur lors de l'étalonnage et lors des mesures sur le patient. Les pressions
étaient exprimées en kPa pour faciliter la comparaison avec la littérature. En raison de la
taille du capteur, les ordres de grandeur des forces et pressions décrites dans cette étude
étaient les suivantes : 1 kilogramme ≈ 10 Newton ≈ 20 kilo-Pascal ≈ 150 mmHg. Les
capteurs étaient donc étalonnés pour mesurer des pressions entre 0 et 200 kPa.
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Figure 4.2  Processus d'étalonnage des capteurs. Les forces mesurées et calculées sont
rapportées ici en équivalent Kg (Kgf) pour tenir sur le même graphique que le signal du
capteur en Volt. 1 Kgf ≈ 20 kPa.
4.1.3 Identication des cycles de marche
En raison de la nature cyclique de la marche, la description des pressions lors de cette
tâche nécessitait l'identication des cycles de marche (Lee et al., 1997; Zhang et al., 1998;
Seelen et al., 2003). Une méthode a été développée an de pouvoir identier le moment de
la pose du pied prothétique (le début et la n du cycle de marche) à partir de la somme
des pressions mesurées dans l'emboiture uniquement. Le développement de cette méthode
avait pour but de :
 permettre la détection des cycles de marche pour les cas où le capteur posé sous le
pied était détérioré (pertes et accidents de signal fréquents) ;
 rendre l'analyse des pressions indépendante, à terme, des capteurs sous le pied pro-
thétique, ou de tout autre dispositif, car leur mise en place augmentait la durée de
réalisation des mesures ;
 automatiser, et donc accélérer, le traitement du signal an de pouvoir visualiser et
exploiter les résultats dans les minutes suivant la mesure.
La marche étant une succession de phases d'appui et de non-appui, il semblait possible
d'identier le cycle de marche, les pressions mesurées entre deux poses successives de la
prothèse, en identiant les moments où les pressions augmentaient de façon très nette au
moment de l'attaque du talon prothétique.
4.1.3.1 Mise au point de la méthode de détection des cycles de marche
Le capteur xé au niveau du talon du pied prothétique servait, en tant que contacteur
on/o, à fournir les valeurs de référence, les `vrais' moments, de l'attaque du talon lors de
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la pose du pied prothétique. Le signal du capteur du talon n'étant pas systématiquement
nul (proche de zéro) lors des phases de non-appui, le seuil de détection d'appui de ce
contacteur était manuellement déni pour chacun des essais de marche, an d'éviter les
erreurs de détection. De plus, le début et la n de l'analyse étaient xés manuellement
an de dénir la méthode pour la marche à vitesse stable.
Les valeurs des 14 capteurs de l'emboiture, calibrées et converties en kPa selon la
formule décrite ci-dessus, étaient sommées point par point puis normalisées de 0% (cor-
respondant à la somme des pressions minimale lors de l'essai de marche) à 100% (corres-
pondant à la somme des pressions maximale, cf Figure 4.3). Pour cela, chaque point de
ce signal de somme des pressions était soustrait par la valeur minimale de l'essai, puis
le signal de somme était normalisé par rapport à la valeur maximale. Cette normalisa-
tion était nécessaire car les pressions en phase de non-appui et les pressions maximales
n'avaient pas la même intensité chez tous les patients (voir Figure 4.4).
Figure 4.3  Méthode d'identication des cycles de marche. Le signal du capteur du
talon prothétique est représenté à titre indicatif, an d'illustrer la mise au point de la
méthode, mais n'était pas utilisé in ne pour l'identication des cycles de marche.
Les pressions augmentant de façon abrupte au moment de la pose du talon de la
prothèse (cf Figure 4.3), l'objectif était de dénir le seuil de somme de pression permettant
la détection de la pose du talon avec la plus faible erreur de mesure. La somme normalisée
des pressions au moment de la pose du pied était variable selon les patients, et était en
moyenne de 17,1 ± 7,1% (de 6,0 à 36,4%).
L'erreur de mesure a été calculée pour plusieurs seuils de détection : 15, 20, 25, 30 et
35%. L'erreur de mesure était la diérence entre l'instant de pose du pied (détecté par le
contacteur du talon) et l'instant où la somme des pressions dépassait le seuil testé.
Les seuils de 15, 20 et 25% induisaient de fausses détections de pose du pied : c'est à
dire que la somme des pressions dépassait parfois ces seuils de façon transitoire au cours
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de la phase de non-appui, puis repassait sous ce seuil. En revanche, les seuils de 30 et 35%
n'induisaient pas de fausses détections, et présentaient des erreurs de mesure moyennes
très similaires en termes d'écart-type du groupe, avec des erreurs moyennes de 38 ±26 ms
et 49 ±25 ms, respectivement.
La variabilité de l'erreur de mesure intra-sujet étant légèrement plus faible pour le
seuil de 30% (écart-type des erreurs de mesure de 10,9 ± 4,4 ms contre 11,8 ± 4,9 ms
pour le seuil de 35%). C'est donc ce seuil de 30% de la somme normalisée qui a été choisi
pour détecter la pose du pied prothétique.
La résolution temporelle des mesures de pression était de 10 ms (fréquence d'acqui-
sition de 100 Hz). La diérence entre la détection par le contacteur et la détection par
la somme des pressions étant de 38 ms, il a été déni que la pose du talon survenait 40
ms (0,04 sec) avant que la somme des pressions normalisées dépasse le seuil des 30% (cf
Figure 4.3).
L'inconvénient de cette méthode unique dénie et utilisée de la même façon pour tous
les patients est qu'elle entraînait une détection plus précoce qu'en réalité pour les patients
dont les pressions augmentaient très vite à la pose du pied (transfert rapide du poids sur la
prothèse), et une détection plus tardive que la réalité pour les patients dont les pressions
augmentaient très lentement à la pose du pied (mise en charge progressive de la prothèse).
Trois exemples de patrons de pression, pour des détections précoce, optimale et tardive
du début du cycle de marche, sont donnés dans la gure 4.4. En raison de cette limite,
aucun des paramètres de pression dénis ci-après n'était lié à un instant particulier du
cycle de marche, comme cela a été fait par Lee et al. (1997) (i.e., analyser l'intensité des
pressions à 10% et 40% du cycle de marche).
4.1.3.2 Création du patron de pression moyen
Chacun des cycles de marche identiés au moyen de la méthode précédente était
normalisé sur 101 points temporels (de 0 à 100% du cycle de marche, cf Figure 4.5) au
moyen d'une interpolation spline cubique (Sanders et al., 2005). L'enregistrement des
pressions débutait avant le début de la marche et s'arrêtait après la n de la marche, c'est
pourquoi les deux premiers cycles de marche détectés et les deux derniers cycles de marche
détectés ont été exclus de l'analyse an de n'étudier que la marche à vitesse stable.
De plus, les cycles dont la durée sortait de l'intervalle [moyenne ± 2 écart-types] des
durées de cycle de ce patient étaient également écartés de l'analyse, an d'éviter les pas
atypiques et les erreurs de détection. Ce ltre supplémentaire était nécessaire pour écarter
les données ne correspondant pas réellement à des cycles de marche. Par exemple, si le
patient piétinait sur place avant d'initier sa marche, cela pouvait entraîner la détection
d'un faux pas de très courte durée ; et s'il réalisait un demi-tour à la n de l'essai avant
l'arrêt de la mesure, cela pouvait entraîner la détection d'un faux pas de très longue durée.
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Figure 4.4  Patrons de pression moyens, en kPa, en fonction du pourcentage de cycle de
marche, chez trois patients diérents. Chaque courbe représente l'évolution des pressions
d'un capteur donné au cours de la marche (moyenne des diérents cycles de marche
mesurés par ce capteur et normalisés dans le temps de 0 à 100% du cycle de marche). On
peut remarquer que certaines courbes de pression ont des formes similaires entre elles et
d'autres non, que certaines pressions sont plus élevées en début de cycle et d'autres plus
élevées en n de cycle, et qu'il y a de fortes disparités d'intensité de pression entre les
capteurs, et entre les patients pour un même capteur.
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Il y avait en moyenne 64 ± 11 cycles de marche conservés pour chaque patient (de 41
à 95). Cette variabilité s'explique notamment par des longueurs de pas diérentes entre
les patients pour un nombre d'essais et une distance de marche xes. Le patron moyen
des pressions de chaque capteur était obtenu en faisant la moyenne point par point des
pressions de ce capteur entre les diérents cycles de marche obtenus (cf Figure 4.5).
Figure 4.5  Création d'un patron de pression à partir des données brutes de pression à
la marche. 1 : Données brutes des pressions d'un capteur évoluant au cours du temps lors
de la marche. 2 : Identication, interpolation sur 101 points et superposition des cycles de
marche identiés. 3 : Calcul du patron de pression en faisant la moyenne point par point
des cycles identiés.
L'objectif était ici d'obtenir un patron de marche le plus représentatif possible des
pressions subies par le moignon lors de la marche habituelle sur un sol plat. La variabilité
de la marche n'est donc pas prise en compte ici. De même, certains événements à haute
fréquence (Sanders et al., 1993) ont pu être lissés lors de l'interpolation et du calcul du
cycle de marche moyen.
4.1.4 Calcul des paramètres de pression à la marche
4.1.4.1 Paramètres d'intensité
Pic de pression Pour chaque capteur, les valeurs maximales de chacun des cycles de
marche identiés selon la méthode décrite ci-dessus étaient recueillies. Le pic de pression
du capteur était la moyenne de ces valeurs maximales (en kPa).
Pic ordinal An d'analyser la hiérarchie des appuis (la répartition des pressions) dans
l'emboiture indépendamment des valeurs absolues (Buis et Convery, 1997), nous avons
calculé un paramètre de pic ordinal. On peut en eet voir dans la gure 4.4 que l'intensité
des pressions peut passer du simple au double d'un patient à l'autre, ce qui pourrait
rendre délicate la comparaison des pressions entre les patients. Plus précisément, les pics
de pression les plus forts chez un patient donné allaient de 77 à 300 kPa et les pics de
pression les plus faibles allaient de 0 à 25 kPa.
Le pic ordinal représentait la répartition des pressions et départageait les capteurs en
fonction de l'intensité des pics. Puisqu'il y avait 14 capteurs, le paramètre `pic ordinal'
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s'échelonnait de 0 (pour le capteur ayant les pics de pression les plus faibles) à 13 (pour le
capteur ayant les pics de pression les plus élevés). Pour cela, des tests T de Student ont été
réalisés entre les pics de pression pour chaque paire de capteurs, le seuil de signicativité
étant xé à 0,0005 (correction de Bonferroni pour comparaisons multiples). Pour chaque
test où les pics de pression du capteur considéré étaient signicativement supérieurs, le
paramètre pic ordinal augmentait de 1. Ainsi, deux capteurs ayant des pics de pression
non statistiquement diérents pouvaient avoir le même pic ordinal.
L'avantage de cette forme de normalisation des pics de pression, par rapport à une
expression des pics en pourcentage du plus grand pic par exemple, est qu'elle n'est pas
sensible aux valeurs extrêmes. On peut en eet voir dans la gure 4.4 qu'il y a parfois
des pics de pression de très forte intensité par rapport aux autres qui auraient induit une
sous-estimation des autres pics de pression en cas d'usage de pourcentages.
4.1.4.2 Paramètres de corrélation croisée
La dynamique de mise en charge des capteurs a été étudiée au moyen de fonctions de
corrélation croisée entre les 14 patrons de pression mesurés (Amblard et al., 1994). Cette
fonction permet de mesurer la covariation de deux patrons de pression (la similitude
de la forme des patrons) en fonction de la synchronisation de ces pressions (le décalage
temporel, ou lag). Cette fonction ne tenait pas compte de l'intensité des pressions, qui
était déjà évaluée par les deux paramètres décrits ci-dessus.
Nous avons relevé pour chaque paire de capteurs le coecient de covariation entre
leurs patrons de pression (Coef, variant de 0 à 1, 1 représentant une covariation parfaite
et 0 une covariation nulle) et le décalage temporel apportant la covariation la plus éle-
vée (Lag, variant de -20 à +20, en pourcentage du cycle de marche, 0 représentant une
synchronisation parfaite). Cette fonction est illustrée dans la gure 4.6.
Covariation Pour chaque capteur, nous avons calculé la covariation moyenne pondérée
avec les autres capteurs de la façon suivante :
1. application d'une transformée en Z de Fischer (Silver et Dunlap, 1987) sur les coe-
cients de covariation (Coef), an d'éviter la sous estimation des coecients les plus
élevés lors des calculs de moyenne, CoefZ = (Loge(1+Coef)−Loge(1−Coef))÷2
2. calcul de la moyenne du patron de pression avec lequel la fonction de corrélation
croisée était faite, Pressionmoy
3. calcul de la covariation pondérée avec ce capteur, Coefpond = CoefZ ×Pressionmoy
4. calcul de la somme des covariations pondérées, SommeCoefPond
5. calcul de la somme des pressions ayant servi à pondérer, SommePressionMoy
6. calcul du paramètre nal Covariation = SommeCoefPond ÷ SommePressionMoy
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Cette pondération permettait de tenir davantage compte de la covariation avec les
pressions élevées, et moins avec les pressions faibles. De cette façon, les pressions ayant
un patron covariant faiblement car l'appui était très faible (comme dans le troisième
exemple de la gure 4.6) inuaient peu sur les résultats des autres capteurs.
Figure 4.6  Illustration de la fonction de corrélation croisée pour quatre paires de pa-
trons de pression. La fonction fournit le coecient de covariation (Coef) et le décalage
temporel permettant la meilleure covariation (Lag). Les courbes représentent les pres-
sions de chacun des capteurs (en kPa) en fonction du temps (% du cycle de marche)
pour des patrons très fortement corrélés et synchronisés (haut, gauche), corrélés mais peu
synchronisés (haut, droite), peu corrélés et synchronisés (bas, gauche) et peu corrélés et
peu synchronisés (bas, droite).
Synchronisation Pour chaque capteur, nous avons calculé le décalage temporel moyen
pondéré avec les autres capteurs, ou synchronisation, de la façon suivante :
1. calcul de la valeur absolue du Lag, Lagabs
2. calcul de la moyenne du patron de pression avec lequel la fonction de corrélation
croisée était faite, Pressionmoy
3. calcul de la synchronisation pondérée avec ce capteur, Synchpond = Lagabs×Pressionmoy
4. calcul de la somme des synchronisations pondérées, SommeSynchPond
5. calcul de la somme des pressions ayant servi à pondérer, SommePressionMoy
6. calcul du paramètre nal Synchronisation = SommeSynchPond ÷ SommePressionMoy
Un paramètre de synchronisation proche de zéro signiait que les pressions de ce
capteur covariaient en même temps que les autres pressions mesurées (que la covariation
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n'augmentait pas si on appliquait un décalage temporel). Un paramètre de synchronisation
élevé désignait en revanche un patron de pression très en avance ou très en retard par
rapport aux autres patrons de pression au cours de la marche (i.e., ayant son pic de
pression maximal dès la pose du pied ou en n de phase d'appui).
Le choix d'utiliser la valeur absolue des Lag (décalage temporel) et pas leur valeur
signée (retard ou avance) visait à faciliter la dénition de valeurs de référence, dans l'hy-
pothèse que des pressions très précoces comme très tardives par rapport aux autres étaient
le témoin d'une mauvaise adaptation de l'emboiture au moignon et d'un possible piston-
nement de ce moignon lors de la marche.
4.1.5 Calcul des paramètres de pression en posture assis et de-
bout
Pour les mesures de pression assis et debout, il n'y avait pas de patron de pression à
étudier car il s'agissait de tâches statiques. Nous avons donc calculé pour chaque capteur
la pression moyenne au cours de la tâche. Les valeurs de pression étant extrêmement
similaires d'un essai à l'autre, nous avons fait la moyenne de chacune des 4 mesures.
Ces pressions moyennes ont été analysées selon :
 leurs valeurs absolues (kPa) : Pabs
 leurs valeurs relatives (%), en normalisant les valeurs absolues par la somme de ces
valeurs absolues : Prel = Pabs ÷ SommePabs × 100
La pression relative, Prel, désigne la répartition des pressions sur le moignon au cours
de ces tâches de posture assise et debout.
4.1.6 Traitements statistiques
La reproductibilité des paramètres de pression a été évaluée en répétant les mesures
de pression lors des tâches de marche et de posture debout. La session de mesure était
répétée une fois avec le même investigateur (InvA) et une fois avec un autre investigateur
(InvB). Les capteurs étaient retirés entre chacune des sessions de mesure.
La reproductibilité intra-investigateur, ou répétabilité, a été évaluée en calculant le
Coecient de Corrélation Intra-classe (CCI) entre les résultats des deux sessions de l'in-
vestigateur A (1ere et 3eme sessions). La reproductibilité inter-investigateurs a été évaluée
en calculant le CCI entre les résultats des sessions de l'investigateur A et de l'investigateur
B (1ere et 2eme sessions). La reproductibilité a été évaluée pour les paramètres de pics, de
pics ordinaux, de covariation et de synchronisation (pour la marche), et pour la pression
moyenne (pour la posture debout).
Pour notre étude, des CCI supérieurs à 0,6 dans les tests de reproductibilité intra- et
inter-investigateurs étaient considérés nécessaires pour que le paramètre soit jugé repro-
ductible (van der Worp et al., 2014).
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La diérence entre reproductibilité intra- et inter-investigateurs a été testée au moyen
d'un test de Wilcoxon pour données appariées entre les valeurs des CCI intra- (1ère session
vs. 3ème session) et inter-investigateurs (1ère session vs. 2ème session).
4.2 Résultats
Les tests de reproductibilité ont pu être réalisés chez 16 patients. Comme il est repré-
senté dans le tableau 4.1, 50 paramètres sur les 70 testés atteignaient un CCI supérieur
à 0,6 pour les reproductibilités intra- et inter-investigateurs, tandis que 20 paramètres
étaient insusamment reproductibles dans l'une et/ou l'autre de ces modalités.
XXXXXXXXXXXXXX
Capteurs
Paramètres
Pic Pic ordinal Covar. Synchro. Debout
Ramus 0,82 0,89 0,68 0,80 0,82
Ischium 0,94 0,66 0,84 0,87 0,73
Ant2 0,86 0,67 0,91 0,67 0,74
Lat1 0,90 0,78 0,89 0,88 0,84
Ant3 0,69 0,60 0,80 0,64 0,84
Lat2 0,81 0,71 0,81 0,38 0,69
Med2 0,90 0,78 0,60 0,24 0,88
Ant1 0,82 0,65 0,81 0,55 0,66
Pubis 0,62 0,84 0,77 0,58 0,73
Post1 0,70 0,74 0,63 0,42 0,56
Lat3 0,67 0,73 0,55 0,50 0,74
Post2 0,57 0,25 0,44 0,44 0,65
Post3 0,46 0,11 0,31 0,38 0,89
Extr 0,06 0,24 0,80 0,50 0,58
Tableau 4.1  Coecients de corrélation intra-classe (CCI) minimaux des tests de repro-
ductibilité intra- et inter-investigateurs pour les 5 paramètres des 14 capteurs de pression.
Pics : pressions maximales à la marche ; Pic ordinaux : classement des pics exprimé de
façon ordinal ; Covar. : covariation moyenne pondérée avec les autres patrons de pres-
sion ; Synchro. : synchronisation moyenne pondérée avec les autres patrons de pression ;
Debout : pression moyenne en position debout. Les paramètres non-reproductibles, dont
l'un au moins des CCI était inférieur à 0,6, sont surlignés en gris.
Le paramètre le moins reproductible était la synchronisation des pressions à la marche,
qui n'était reproductible que pour 5 capteurs. Inversement, les autres paramètres de pres-
sion à la marche étaient non-reproductibles pour 3 capteurs seulement, et les pressions
debout pour 2 capteurs seulement.
En excluant le paramètre de synchronisation, 9 capteurs parmi les 14 présentaient
des paramètres de pression intégralement reproductibles (ICC > 0,6 pour le pic, le pic
ordinal, la covariation et la pression debout). Les capteurs ayant le plus de paramètres de
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pression non-reproductibles étaient placés au bout du moignon (Extr et Lat3) et sur sa
face postérieure (Post1, Post2 et Post3).
Cependant, la faible reproductibilité des pics du capteur Extr (placé à l'extrémité
distale du moignon) s'explique par les résultats du patient #14, dont l'emboiture était
exceptionnellement grande en raison d'une importante perte de volume du moignon. Ce
patient avait lui-même décrit une diérence de mise en place de la prothèse et de confort
entre les sessions. En écartant les données de ce sujet atypique, le CCI inter-investigateurs
des pics du capteur Extr était de 0,66 au lieu de 0,06.
Il n'y avait pas de diérence signicative entre les CCI des reproductibilités intra-
et inter-investigateurs pour les paramètres pic, pic ordinal, covariation, synchronisation
et pression moyenne debout (p = 0,35, 0,26, 0,07, 0,33 et 0,51, respectivement, test de
Wilcoxon).
4.3 Discussion
L'objectif de ce chapitre était de présenter une nouvelle méthode de mesure des pres-
sions à l'interface moignon-emboiture au moyen de plusieurs petits capteurs, et d'évaluer
sa abilité. La réalisation des mesures était aisée, sauf quand l'emboiture du patient était
initialement serrée, et la plupart des paramètres de pression calculés étaient reproductibles
(50 sur 70).
4.3.1 Placement des capteurs
La grande variabilité de forme de l'extrémité des moignons (os saillant ou pendulum,
cicatrices lisses ou invaginées, etc.) rendait dicile la dénition a priori de la position des
capteurs. Par exemple, chez certain patients la face latérale de l'extrémité du fémur (po-
sition du capteur Lat3) était couverte uniquement par la peau, et ses contours pouvaient
être aisément palpés, tandis que chez d'autres patients, cette extrémité était tellement
couverte de tissus mous qu'il était impossible d'estimer par la palpation la position de
l'os. Les positions des capteurs à la face postérieure n'étaient pas dénis sur la base de
repères osseux directs mais par rapport aux autres capteurs (cf Annexe F). Ces dicultés
de positionnement des capteurs distaux et postérieurs ont pu participer à la moins bonne
reproductibilité de leurs mesures des pressions.
Une conclusion initiale serait donc de ne pas mesurer les pressions à l'extrémité du
moignon car les résultats n'en sont pas susamment ables. Cependant, la mesure des
pressions subies à l'extrémité du moignon parait critique sur le plan clinique car les pro-
blèmes d'appareillage y sont fréquents (Henrot et al., 2000; Portnoy et al., 2009b). Nous
recommandons donc, lors de l'utilisation future d'un tel outil de mesure des pressions en
pratique clinique, de réaliser les mesures en distalité du moignon non pas sur des empla-
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cements prédénis ne tenant pas compte des particularités de chaque moignon (comme
cela a été fait dans la présente étude), mais sur la ou les zones les plus fragiles, c'est
à dire présentant la moins bonne protection de l'os par les tissus mous (Portnoy et al.,
2009b). Dans ce contexte, la dénition d'un standard de pressions tolérables à l'extrémité
des moignons fémoraux parait dicile, tout comme il était dicile de dénir des seuils de
pression douloureux à l'extrémité des moignons tibiaux (Zhang et Lee, 2006).
La reproductibilité des mesures de pression était globalement bonne et il n'y avait
pas de diérence signicative entre les reproductibilités intra- et inter-investigateurs. Ceci
suggère que le positionnement des capteurs était susamment reproductible lorsqu'il était
fondé sur des repères osseux clairs. Ainsi, ces mesures de pression semblent fournir une
information cohérente d'une mesure à l'autre, tout du moins quand les mesures sont
répétées à moins d'une heure d'intervalle.
Cependant, les changements de pression et de perceptions d'une session à l'autre chez
le patient #14 montrent que la mesure des pressions peut être dépendante de la façon dont
le patient met sa prothèse (Rae et Cockrell, 1971), particulièrement en cas d'emboiture
mal ajustée au moignon. Une autre raison avancée dans la littérature pour expliquer les
diérences inter-sessions des mesures de pression est le changement de volume du moignon
(Sanders et al., 1997, 2005). Les changements constatés de volume et de pression pour
un même patient concernaient des mesures réalisées avec 5 heures de décalage (matin vs.
après-midi) dans l'étude de Sanders et al. (2005) et plusieurs semaines d'écarts dans celle
de Sanders et al. (1997). Dans notre étude, les patients ne retiraient leur prothèse que
20 minutes environ entre deux sessions de mesures qui duraient entre 20 et 40 minutes.
Cependant, Sanders (2005) évoquent des possibilités de changement de pression de l'ordre
de 10% pour des intervalles de temps de quelques minutes. Il est donc possible que des
changements de volume du moignon aient impacté nos résultats.
4.3.2 Limites
Sanders et al. (1993) ont décrit la présence d'événements de changement de pression de
courte durée à l'interface moignon-emboiture de patients amputés tibiaux (high frequency
events). De tels accidents dans les signaux ont parfois été observés dans nos données
brutes de pression mesurées lors de la marche. Le fait de réaliser une interpolation puis
une moyenne des cycles de marche a pu eacer, ou du moins lisser, ces composantes du
signal car ces accidents ne survenaient pas toujours, et pas toujours au même moment du
cycle de marche, comme dans l'étude de Sanders et al. (1993). Ainsi, que ces événements
soient des artefacts de mesure ou qu'ils représentent réellement des pressions augmentant
de façon très transitoire, ils étaient écartés de l'analyse de corrélation croisée réalisée
sur les données de pression à la marche. Le fait d'avoir des patrons de pression lissés
(débarrassés de ces accidents) avait l'avantage de permettre une appréciation aisée de
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l'évolution des pressions au cours d'un cycle de marche `type'.
Nous avons utilisé 14 petits capteurs de 5 cm2 au lieu des 2 à 4 nappes de 155 cm2
utilisées dans certaines des études précédentes (Kahle et Highsmith, 2014b; Ali et al.,
2013). Nous mesurions donc une proportion nettement plus faible de l'interface moignon-
emboiture (entre 4 et 9% de la surface du moignon, selon la taille de ce dernier). Cette
petite taille des capteurs avait l'intérêt de limiter l'encombrement et l'ajout de volume
dans l'emboiture. Cependant, malgré la nesse de ces capteurs (0,5 mm), la mise en place
de la prothèse était rendue plus dicile chez les patients ayant une prothèse initialement
serrée. Chez une patiente dont l'emboiture était très serrée (i.e., pour qui la mise en
place de la prothèse était déjà dicile sans capteur) la mesure n'a pu être réalisée car le
moignon équipé ne pouvait plus rentrer dans l'emboiture (cette patiente a pu être revue
un autre jour avec une prothèse mieux ajustée). Bien que ces cas soient extrêmes, il serait
intéressant d'utiliser des capteurs et des ls plus ns pour diminuer encore l'encombrement
du dispositif. La diminution du nombre de capteurs serait également un moyen de limiter
ce problème d'encombrement.
4.3.3 Synthèse
Cette méthode de mesure des pressions à l'interface moignon-emboiture était relative-
ment aisée et rapide et fournissait des paramètres de pression reproductibles (dans leur
majorité). La mesure des pressions dans l'emboiture est donc able.
Nous avons pu mettre au point une méthode de traitement rapide des données qui
pourra permettre une interprétation et une exploitation clinique immédiate de ces me-
sures. Cependant, pour évaluer les changements de pression chez un même patient (lors
d'une modication de l'appareillage par exemple), il conviendrait de placer les capteurs
sur des zones où la reproductibilité du positionnement est aisée, c'est à dire basée sur des
repères osseux clairs.
Lors de la mesure des pressions avec ce type de capteurs, il faut s'assurer que le
patient mette sa prothèse de la même façon que lors de l'usage quotidien, an de pouvoir
mettre en relation les plaintes du patient et les mesures réalisées. Le fait de marcher
un moment permet généralement au moignon de reprendre sa place dans l'emboiture
par la descente progressive et l'évacuation de l'air emprisonné dans l'emboiture. Si cette
procédure s'avère insusante, en cas d'emboiture initialement serrée donc, le retrait d'un
ou plusieurs capteurs pourrait faciliter la mise en place de la prothèse avec capteurs.
Le choix des capteurs à retirer de façon préférentielle, ou à ne plus mettre en place du
tout, pourra être basé sur les résultats du chapitre suivant, évaluant la pertinence clinique
des paramètres de pression décrits dans ce chapitre.
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Chapitre 5
La mesure des pressions dans
l'emboiture a-t-elle un intérêt clinique ?
Nous avons vu dans les chapitres précédents que la catégorisation de la qualité d'une
emboiture était complexe et que la mesure des capacités motrices ne permettait pas de
distinguer les bonnes et les mauvaises prothèses.
L'objectif de ce dernier chapitre est de comparer les mesures objectives de pression
aux données cliniques essentiellement subjectives dénies précédemment.
Nous faisons les hypothèses suivantes :
1. La mesure des pressions exercées par l'emboiture permet d'identier les problèmes
d'appareillage.
2. Une bonne emboiture se caractérise par des pressions covariant fortement et de façon
synchronisée au cours de la marche.
3. La bonne interaction moignon-prothèse obéit à des règles diérentes selon les zones
du moignon : il y a des zones osseuses peu tolérantes à la pression et des zones
molles tolérantes à la pression.
5.1 Méthode et résultats
5.1.1 Analyse globale des données cliniques et de pression à la
marche
5.1.1.1 Méthode de l'analyse globale
La pertinence clinique des 56 paramètres de pression mesurées dans la tâche de marche
(Pic, Pic ordinal, Covariation et Synchronisation des 14 capteurs) a été testée en suivant
les 3 étapes ci-dessous (cf Figure 5.1). Pour rappel, les modes de calcul de ces 4 paramètres
de pression à la marche sont décrits dans la section 4.1.4.
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Mise à l'écart des paramètres non-reproductibles
Les paramètres identiés comme non reproductibles dans le chapitre précédent étaient
écartés de l'analyse. Ce premier tri a permis de retirer 18 paramètres, n'en laissant que
38 (cf Tableau 4.1).
Figure 5.1  Étapes successives de sélection des paramètres de pression en fonction de
leur reproductibilité, de leur diérence entre les groupes cliniques et de leur capacité à
détecter les `mauvaises' prothèses sur un mode logistique.
Pré-sélection des paramètres d'intérêt
Nous avons testé les relations entre les paramètres de pression et nos groupes cliniques
pour réaliser une sélection des paramètres potentiellement utiles cliniquement. Des tests
diérentiels de Wilcoxon ont été réalisés pour chaque paramètre de pression entre les
groupes "bonne prothèse" et "mauvaise prothèse", d'une part, et entre les groupes "très
bonne prothèse" et "très mauvaise prothèse" d'autre part (cf Figure 2.1 pour la constitu-
tion des groupes). Si la p-value était inférieure à 0,05 pour l'un et/ou l'autre de ces deux
tests, le paramètre était considéré comme utile à la détection des mauvaises prothèses et
retenu pour la suite de l'analyse. Ce second tri a permis d'écarter 24 paramètres, n'en
laissant que 14 (cf Figure 5.1 et Tableau 5.2).
Sélection des meilleurs paramètres sur un mode logistique
Les courbes sensibilité/spécicité, ou courbes ROC (Receiver Operating Characteristic,
caractéristiques de performance du paramètre), ont été tracées pour les 14 paramètres
jugés reproductibles et cliniquement pertinents dans les étapes précédentes.
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Ce test logistique était utilisé ici pour détecter le fait d'avoir une "mauvaise prothèse" :
selon la terminologie habituelle, on dira ici que le résultat est "positif" si le patient a une
mauvaise prothèse (i.e., détection du problème). Les calculs de sensibilité et de spécicité
étaient donc faits pour toutes les valeurs mesurées de chacun des paramètres. Ce calcul
reposait sur le nombre de vrais positifs, de faux positifs, de faux négatifs et de vrai négatifs
(cf Tableau 5.1).
Classement du patient Mauvaise prothèse Bonne prothèse
Si le paramètre est en dessous du seuil Vrai positif (VP) Faux positif (FP)
Si le paramètre est au dessus du seuil Faux négatif (FN) Vrai négatif (VN)
Sensibilité = V P ÷ (V P + FN)
Spécicité = V N ÷ (V N + FP )
Valeur prédictive positive (VPP) = V P ÷ (V P + FP )
Valeur prédictive négative (VPN) = V N ÷ (V N + FN)
Tableau 5.1  Calcul des propriétés métrologiques des paramètres de pression pour la
discrimination des bonnes et des mauvaises prothèses.
Les courbes ROC (voir Figure 5.2) ont été utilisées pour dénir :
 le seuil optimal, c'est à dire ayant la meilleure combinaison sensibilité-spécicité ;
 le seuil permettant une spécicité supérieure ou égale à 90% ;
 le seuil permettant une sensibilité supérieure ou égale à 90%.
Figure 5.2  Exemple de sélection des seuils de détection pour le paramètre de pression
"Covariation" du capteur Lat2 à l'aide de sa courbe ROC.
Le dernier tri visait à sélectionner 10 paramètres de façon à construire un score des
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pressions aisément interprétable. Les 10 paramètres ayant les aires sous la courbe ROC
les plus élevées, c'est à dire cumulant les plus hauts niveaux de sensibilité et de spécicité
sur les trois seuils (seuil optimal, seuil de spécicité à 90%, seuil de sensibilité à 90%, voir
Figure 5.2), ont été sélectionnés pour la constitution du score des pressions.
5.1.1.2 Résultats de l'analyse globale
La moyenne de toutes les pressions mesurées à la marche chez les 40 patients est
illustrée dans la gure 5.3. La position des capteurs sur le moignon est rappelée dans
la gure 5.4. Le détail des 14 paramètres diérant signicativement selon les groupes
cliniques est donné dans le tableau 5.2.
Figure 5.3  Patrons moyens des pressions au cours de la marche à l'interface moignon-
emboiture, pour chaque capteur, de tous les patients inclus dans l'étude. Les courbes
représentent l'intensité des pressions (en kPa) en fonction du temps (en % du cycle de
marche).
Figure 5.4  Position des 14 capteurs de pression - Rappel
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Les mauvaises prothèses diéraient des bonnes en ce qu'elles avaient des pressions plus
faibles à mi-hauteur du moignon sur la face antérieure (Ant2), et à la racine du moignon
sur les faces antérieure et postérieure (Ant1 et Post1) ; tandis qu'elles avaient des pics
ordinaux plus élevés sur la branche ischio-pubienne par rapport aux bonnes prothèses.
Les mauvaises prothèses présentaient des patrons de pression covariant moins bien
entre eux que dans les bonnes prothèses pour toutes les localisations testées excepté à
l'extrémité du moignon (Ant3 et Extr) et sur le grand trochanter (Lat1). Dans les bonnes
prothèses, la covariation des pressions au cours du pas était très élevée puisque les scores
médians de ces coecients de covariation pondérés allaient de 0,93 à 0,98. De plus, les
patrons de pression étaient moins bien synchronisés (i.e., plus de décalage temporel) dans
les mauvaises prothèses que dans les bonnes au niveau des capteurs du bassin (Ramus et
Ischium) et de la face antérieure de cuisse (Ant2).
Paramètres Très mauv. Mauvaises Bonnes Très bonn. Pval1 Pval2
Pics Ant1 40[34 ;55] 40[32 ;52] 68[49 ;79] 73[55 ;79] ,006 ,044
Pics Ant2 52[42 ;58] 55[43 ;62] 79[61 ;128] 85[72 ;129] ,004 ,007
Pics Post1 47[19 ;54] 47[17 ;58] 64[34 ;84] 69[54 ;92] ,010 ,004
Pic ord. Ramus 12[7,5 ;13] 12,5[10,5 ;13] 9[6 ;11,5] 8[5,5 ;10,5] ,015 ,050
Covar. Ant2 0,93[,92 ;,95] 0,93[,88 ;,94] 0,97[,95 ;,98] 0,97[,95 ;,98] ,000 ,006
Covar. Lat2 0,94[,93 ;,97] 0,93[,89 ;,97] 0,98[,97 ;,98] 0,98[,97 ;,98] ,000 ,002
Covar. Med2 0,89[,89 ;,95] 0,89[,86 ;,95] 0,96[,95 ;,98] 0,97[,95 ;,98] ,000 ,002
Covar. Ant1 0,94[,90 ;,92] 0,92[,83 ;,95] 0,96[,91 ;,97] 0,96[,90 ;,97] ,035 ,571
Covar. Pubis 0,91[,90 ;,92] 0,91[,87 ;,92] 0,93[,91 ;,96] 0,93[,91 ;,96] ,026 ,227
Covar. Ramus 0,91[,86 ;,94] 0,89[,80 ;,93] 0,96[,95 ;,97] 0,95[,94 ;,97] ,000 ,002
Covar. Ischium 0,81[,70 ;,94] 0,81[,69 ;,90] 0,94[,91 ;,96] 0,93[,89 ;,96] ,005 ,098
Synchro. Ant2 2,0[1,9 ;2,7] 2,2[1,9 ;3,1] 0,9[0,6 ;1,9] 0,7[0,6 ;1,3] ,000 ,001
Synchro. Ramus 2,2[1,3 ;3,2] 2,4[1,7 ;5,2] 1,1[0,7 ;1,8] 1,1[0,6 ;1,8] ,000 ,024
Synchro. Ischium 5,0[1,8 ;5,3] 4,3[2,4 ;6,8] 1,8[1,1 ;2,4] 1,9[1,1 ;2,7] ,004 ,035
Tableau 5.2  Résultats médians, [1er ;3ème] quartiles, des quatre groupes de patients pour
les paramètres de pression montrant une diérence signicative entre les groupes "Mau-
vaise prothèse" et "Bonne prothèse" (Pval1), et/ou entre les groupes "Très mauvaise
prothèse" et "Très bonne prothèse" (Pval2). Pics : pics de pression (en kPa) ; Pic ord. :
classement ordinal des pics ; Covar. : coecient de covariation moyen pondéré avec les
autres pressions (calculs réalisés après transformée en Z, et présentation ici des covaria-
tions après transformée inverse) ; Synchro. : synchronisation moyenne pondérée avec les
autres pressions (temps en % du cycle de marche). Les p-values dont les tests étaient
signicatifs après correction de Bonferroni sont écrites en gras (pval < 0,0035, car 14
capteurs étaient testés pour chaque paramètre).
En raison de la diérence signicative de poids de corps entre nos groupes de patients,
nous avons re-testé le paramètre Pic, le seul paramètre qui soit directement dépendant de
l'intensité (les autres étant relatifs), pour vérier si cette diérence de poids avait biaisé
nos résultats de pression.
Ces tests additionnels montrent que les diérences de pics constatées pour les zones
molles (capteurs Ant2, Ant1 et Post1) s'atténuaient après normalisation par le poids (cf
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Tableau 5.3). Le sens des diérences, signicatives ou non, restait cependant le même :
les pressions étaient plus faibles dans les mauvaises prothèses à mi-cuisse sur la face
antérieure, et en racine de cuisse sur les faces antérieure et postérieure. En revanche,
la diérence entre bonnes et mauvaises prothèses devenait signicative pour les pics de
pression du capteurs Ramus.
La diérence de poids entre les patients ayant une bonne prothèse et ceux ayant une
mauvaise prothèse induisait donc une sous-estimation des pressions subies par les patients
les moins lourds. Proportionnellement à leur poids, ces derniers appuyaient plus sur les
zones molles du moignon, comme sur les zones osseuses, que ce que l'analyse des pics de
pression absolus laissait supposer.
Paramètres Très mauv. Mauvaises Bonnes Très bonn. Pval1 Pval2
Pics normalisés Ant1 0,8[0,6 ;0,9] 0,8[0,6 ;1,0] 0,9[0,8 ;1,4] 1,0[0,8 ;1,6] ,192 ,056
Pics normalisés Ant2 0,6[0,4 ;0,8] 0,6[0,4 ;0,8] 0,8[0,5 ;1,0] 0,9[0,7 ;1,1] ,114 ,103
Pics normalisés Post1 0,6[0,2 ;0,8] 0,7[0,2 ;0,8] 0,8[0,4 ;1,1] 0,9[0,6 ;1,2] ,091 ,021
Pics normalisés Ramus 1,5[0,9 ;2,0] 1,6[1,0 ;2,3] 1,1[0,8 ;1,3] 1,1[0,8 ;1,4] ,006 ,227
Tableau 5.3  Valeurs des pics de pression après normalisation par le poids du patient
(kPa/kg, médiane [1er ;3ème] quartiles), et diérences entre les groupes "Mauvaise pro-
thèse" et "Bonne prothèse" (Pval1), et entre les groupes "Très mauvaise prothèse" et
"Très bonne prothèse" (Pval2).
5.1.2 Construction et analyse du score des pressions à la marche
5.1.2.1 Méthode de calcul du score des pressions
An de constituer un score des pressions aisément interprétable, nous nous sommes
inspirés du score de marche de Deluzio et al. (1999), où les 8 paramètres de marche
étaient cotés 1 ou 0 suivant qu'ils étaient ou non dans la norme dénie. Nous avons utilisé
une cotation en 4 niveaux (-1/-0,5/0,5/1) plutôt qu'une cotation binaire à deux niveaux
pour augmenter la résolution de ce score. Si le paramètre était non-disponible (capteur
endommagé fournissant des valeurs de pression nulles ou aberrantes), il était coté 0 pour
ne pas inuencer le score à la hausse ou à la baisse.
Le seuil optimal déni ci-dessus servait à séparer les cotations positives (0,5 et 1, pour
les valeurs caractéristiques des bonnes prothèses) des cotations négatives (-0,5 et -1, pour
les valeurs caractéristiques des mauvaises prothèses). Le seuil de sensibilité à 90% servait
ensuite à séparer les cotations 0,5 et 1 : les valeurs au dessus de ce seuil (ayant donc une
plus grande probabilité de correspondre à une bonne prothèse) étaient cotées 1, tandis
que celles en dessous étaient cotées 0,5. De façon similaire, le seuil de spécicité à 90%
servait à séparer les cotations -0,5 et -1 : les valeurs en dessous de ce seuil (ayant donc
une plus grande probabilité de correspondre à une mauvaise prothèse) étaient cotées -1,
tandis que celles au dessus étaient cotées -0,5.
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Les 10 paramètres présentant les meilleures capacités pour détecter les mauvaises pro-
thèses (i.e., avec la meilleure combinaison sensibilité-spécicité) et leurs seuils de détection
des mauvaises prothèses sont présentés dans l'annexe B.
L'addition de ces 10 cotations donnait le score des pressions, dont la valeur maximale
théorique était donc 10 (correspondant à une très forte probabilité d'avoir aaire à une
bonne prothèse) et la valeur minimale -10 (correspondant à une très forte probabilité
d'avoir aaire à une mauvaise prothèse). Les corrélations avec ce score des pressions et
ses propriétés métrologiques cliniques (sensibilité, spécicité, VPP et VPN) ont ensuite
été calculées.
5.1.2.2 Résultats du score des pressions
Le détail des résultats de chaque patient sur ces 10 paramètres est donné dans l'an-
nexe B et les résultats des scores des pressions dans le Tableau 5.5. Ces données sont
illustrées, en annexe également, par les résultats chez un patient ayant une bonne pro-
thèse et un score des pressions de 8 (Annexe C) et chez un patient ayant une mauvaise
prothèse et un score des pressions de -9 (Annexe D).
Les corrélations entre le score des pressions et les paramètres cliniques utilisés précé-
demment sont présentées dans le tableau 5.4.
Paramètres cliniques Corrélation avec le score des pressions
Score de satisfaction 0,34
Score de problèmes 0,54
Serrage de la prothèse 0,49
Age du patient 0,11
Durée de l'amputation 0,02
Poids du patient 0,41
Indice de masse corporelle 0,44
Distance parcourue au TM2 -0,27
Port de la prothèse (h/semaine) -0,10
Tableau 5.4  Coecients de corrélation de Spearman entre le score des pressions et les
paramètres cliniques. Les résultats des tests non signicatifs sont grisés. Les coecients
signicatifs après correction de Bonferroni sont en gras.
Ainsi, le score des pressions augmentait avec la corpulence des patients, le serrage
de l'emboiture, la satisfaction et la diminution des problèmes de plaies et douleurs au
moignon.
Notre score des pressions avait une bonne capacité à détecter les mauvaises prothèses
(aire sous la courbe ROC = 0,91, cf Figure 5.6). On constate 2 seuils dans la distribution
des résultats :
 Le seuil de 1,5 point avait une sensibilité de 90% (car deux patients avec des mau-
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vaises prothèses avaient des scores de pression supérieurs à 1,5) et une spécicité de
80% (car 4 bonnes prothèses avaient des scores inférieurs à 1,5).
Pour ce seuil, la VPP était de 82% et la VPN était de 89%.
 Le seuil de -0,5 point avait une spécicité de 100% (car il n'y avait aucune bonne
prothèse sous ce seuil) et une sensibilité de 80% (car il y avait 4 mauvaises prothèses
au dessus de ce seuil).
Pour ce seuil, la VPP était de 100% et la VPN était de 83%.
En résumé, les scores des pressions compris entre 1 et -1 indiquaient un risque de
problèmes d'appareillage modéré, tandis que les scores en deçà de -1 indiquaient une
probabilité forte d'avoir des problèmes d'appareillage.
On peut constater, dans le tableau 5.5, que le fait d'avoir un excès de serrage entraînait
une erreur d'appréciation de la qualité de l'emboiture par les pressions : les deux prothèses
trop serrées avaient des scores des pressions élevés malgré qu'elles induisent des plaies,
des douleurs et de l'insatisfaction.
Inversement, le patient #12, qui avait une très bonne prothèse, avait un score des
pressions de -0,5 point et décrivait sa prothèse comme trop grande pour lui.
Ainsi, le score des pressions était incapable de distinguer les mauvaises prothèses trop
serrées des bonnes prothèses, tout comme il était incapable de distinguer une prothèse
satisfaisante dont l'emboiture était trop large des prothèses non-satisfaisantes en raison
de plaies et/ou de douleurs.
Si on considère que la réussite de l'appareillage est le fait d'avoir une "très bonne
prothèse" (satisfaction élevée, douleurs faibles et pas de plaies), alors le score des pressions
fournit une VPP de 95% et une VPN de 65%, pour un seuil logistique de 1 point. Si on
considère que le problème à détecter est le fait d'avoir une "très mauvaise prothèse",
(satisfaction faible, douleurs élevées et/ou plaies), alors le score des pressions fournit une
VPP de 88% et une VPN de 69%, pour un seuil logistique de -0,5 point.
Ainsi, la diculté d'appréciation clinique des prothèses intermédiaires (patients ayant
un score de satisfaction ou de plaie/douleur inférieur à la médiane) est retrouvée ici lors
de l'évaluation des pressions puisque ces prothèses intermédiaires avaient des scores allant
de -9,5 à 7 points. Cependant, la séparation de ces prothèses en fonction de la présence ou
de l'absence de plaies cutanées au moignon apparaît ici pertinente puisque les 6 patients
intermédiaires blessés avaient des scores allant de -6,5 à -9,5 points, et les 6 patients
intermédiaires non-blessés avaient des scores allant de 0 à 7 points.
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Patient Score Classmt 1 Classmt 2 Serrage Douleurs (n) Plaies (n) Satpro (%)
34 8.5 Bonne Très bonne 1 0 81
25 8 Bonne Très bonne 0 0 79
7 7 Bonne Très bonne 0 0 100
33 7 Bonne Très bonne 1 0 86
28 7 Bonne Très bonne 0 0 86
20 7 Bonne Très bonne 0 0 83
11 7 Bonne Interm. 0 0 83
27 7 Mauvaise Très mauv. Trop 2 1 57
29 6.5 Bonne Très bonne 0 0 98
38 6.5 Mauvaise Très mauv. Trop 2 2 57
1 6 Bonne Interm. 1 0 86
2 5 Bonne Très bonne 0 0 88
5 5 Bonne Interm. 0 0 69
37 5 Bonne Interm. 2 0 83
24 5 Bonne Très bonne Trop peu 0 0 86
19 4 Bonne Très bonne 0 0 86
6 3 Bonne Très bonne 0 0 86
32 2.5 Bonne Très bonne 1 0 90
15 1 Bonne Très bonne 1 0 86
22 1 Mauvaise Très mauv. 1 0 71
17 0.5 Mauvaise Interm. Trop peu 0 1 79
23 0 Bonne Interm. 2 0 90
39 0 Bonne Interm. 0 0 76
12 -0.5 Bonne Très bonne Trop peu 0 0 95
35 -1 Mauvaise Très mauv. 1 2 67
18 -1 Mauvaise Très mauv. Trop peu 2 0 64
16 -1.5 Mauvaise Très mauv. 1 2 69
31 -3 Mauvaise Très mauv. Trop peu 1 0 72
40 -6 Mauvaise Très mauv. Trop peu 3 2 64
10 -6.5 Mauvaise Interm. Trop peu 0 1 88
30 -7.5 Mauvaise Interm. 1 2 95
8 -7.5 Mauvaise Très mauv. 0 2 69
36 -7.5 Mauvaise Très mauv. Trop peu 1 1 67
26 -7.5 Mauvaise Très mauv. 1 0 60
3 -8 Mauvaise Très mauv. 1 1 76
9 -8.5 Mauvaise Interm. Trop peu 1 1 79
13 -9 Mauvaise Interm. Trop peu 1 1 83
21 -9.5 Mauvaise Interm. 1 2 74
14 -9.5 Mauvaise Très mauv. Trop peu 1 1 62
4 -9.5 Mauvaise Très mauv. 3 0 50
Tableau 5.5  Scores des pressions des 40 patients, ordonnés du score le plus élevé au
score le plus faible, et classements cliniques de ces patients (bonne/mauvaise prothèse
et très bonne prothèse/intermédiaire/très mauvaise). Les classements négatifs, l'excès de
serrage et de douleurs, les plaies et les scores de satisfaction faibles (SatPro) sont mis en
évidence en gras. Les séparations horizontales désignent les deux seuils logistiques dans
la distribution du score des pressions.
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5.1.2.3 Analyse avec les données de pression des 6 capteurs clés
Les 10 paramètres de pression les plus pertinents pour détecter les mauvaises prothèses
appartenaient à 6 capteurs seulement : les capteurs placés à mi-hauteur du moignon sur
les faces médiale, latérale et antérieure du moignon (Med2, Lat2 et Ant2), le capteur
situé à la racine du membre en avant (Ant1), et les deux capteurs posés sur le bord
supérieur de l'emboiture, aux niveaux médian et postérieur, où la branche ischio-pubienne
et la tubérosité ischiatique doivent venir s'appuyer (Ramus et Ischium). Il s'agit donc de
capteurs clés pour l'évaluation des pressions à l'interface moignon-prothèse.
Nous avons répété l'ensemble de l'analyse des pressions avec les 6 capteurs clés men-
tionnés ci-dessus, en excluant les données des 8 autres capteurs de l'analyse : (i) calcul
des paramètres d'intensité (Pics et Pics ordinaux) et de corrélation croisée (Covariation
et Synchronisation), (ii) calcul de la reproductibilité (coecients de corrélation intra-
classe), (iii) étude des diérences selon les groupes cliniques, et (iv) traçage des courbes
sensibilité-spécicité.
La reproductibilité était la même pour tous les paramètres hormis pour les Pics or-
dinaux des capteurs Lat2, Med2 et Ischium. Ce classement ordinal des pics parait donc
moins reproductible lorsqu'on diminue le nombre de capteurs.
Les diérences entre groupes cliniques des paramètres de pression étaient les mêmes
que dans l'analyse à 14 capteurs. Les 14 paramètres présentant une diérence signicative
entre ces groupes cliniques avaient tous été sélectionnés dans l'analyse précédente, et les
10 paramètres présentant la plus grande aire sous la courbe ROC sont les mêmes que ceux
sélectionnés dans la première analyse.
Le score des pressions construit à partir des données de ces 6 capteurs est extrêmement
similaire (r = 0,95) à celui construit précédemment à l'aide des 14 capteurs (cf Figure 5.5).
Ce nouveau score des pressions possédait même de meilleures propriétés métrologiques en
termes de combinaison sensibilité-spécicité puisque sa courbe ROC avait une aire de 0,95
(contre 0,91 pour le premier score des pressions, cf Figure 5.6). La meilleure sensibilité de
ce score des pressions était notamment due à l'attribution de cotations plus faibles aux
deux patients ayant une mauvaise emboiture trop serrée, augmentant ainsi la sensibilité
pour les valeurs de score des pressions élevées.
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Figure 5.5  Résultats des 40 patients pour les deux scores des pressions calculés à partir
des données des 14 capteurs et à partir des données des 6 capteurs clés.
Figure 5.6  Courbes ROC des scores des pressions construit avec les données des 14
capteurs et avec les données de pression des 6 capteurs clés uniquement.
Ainsi, l'analyse de l'interaction moignon-emboiture en termes de pression ne semble
pas nécessiter de mesures les plus exhaustives possibles puisqu'en limitant les mesures à 6
zones ciblées, la pertinence clinique des paramètres mesurés était la même. Ceci suggère
que certains des 8 capteurs retirés dans cette dernière analyse apportaient des informations
redondantes.
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5.1.3 Analyse des problèmes par zone du moignon
5.1.3.1 Méthode de l'analyse par zone
Les analyses ci-dessus testaient la qualité de la prothèse de façon globale, sans tenir
compte de la localisation précise des plaies et des douleurs. Une analyse spécique à
chaque zone a donc été réalisée pour tester l'eet de plaies et/ou de douleurs localisées
sur les paramètres de pression mesurés sur ces zones problématiques.
Pour chaque zone du moignon, les paramètres de pression chez les patients avec pro-
blèmes cliniques (plaie et/ou douleur) ont été comparés à ceux des patients ayant une
"très bonne prothèse" sans problème au niveau de la zone considérée, à l'aide de tests de
Wilcoxon pour données non-appariées
En raison du faible nombre de patients avec problèmes cliniques pour certaines zones
du moignon (cf Figure 5.7), la puissance statistique de ces tests pouvait être très faible,
et les résultats à considérer avec prudence. Le seuil de signicativité était xé à 0,05 et
les p-values comprises entre 0,05 et 0,1 comme des tendances.
5.1.3.2 Résultats de l'analyse par zone
Selon les zones, le nombre de patients ayant des douleurs et/ou blessures variait de 0
à 11 (cf Figure 5.7), et le nombre de patients avec une bonne prothèse et sans problème
pour la zone considérée variait de 8 à 14. Seuls 6 capteurs présentaient des paramètres de
pression diérant entre les patients avec et sans problèmes locaux (cf Figure 5.7).
Les pics de pression étaient signicativement supérieurs en cas de problème clinique
pour le capteur Ramus (p = 0,02), tandis qu'il y avait une tendance pour le capteur
Ischium (p=0,06). L'intensité de pression maximum tolérable pour ces deux zones du
bassin semblait située entre 80 et 100 kPa.
Les pics ordinaux étaient signicativement supérieurs en cas de problème clinique pour
les capteurs Ramus et Ischium (p = 0,008 et 0,02, respectivement), tandis qu'il y avait
une tendance pour le capteur Extr (p = 0,09). Dans les très bonnes prothèses, les pics de
pression au niveau du bassin se situaient donc autour des valeurs médianes et non parmi
les pics les plus forts (pics ordinaux allant de 4 à 8 sur 14). L'extrémité du moignon était,
dans les très bonnes prothèses, parmi les trois zones les moins sollicitées (pics ordinaux
allant de 0 à 2 sur 14).
Ainsi, des pressions trop intenses entraîneraient des plaies et/ou des douleurs au niveau
de la branche ischio-pubienne et de la tubérosité ischiatique, ainsi qu'à l'extrémité du
moignon (cf Figure 5.7).
Les Covariations étaient signicativement inférieures en cas de problème clinique pour
les capteurs Ramus et Med2 (p = 0,005 et 0,04), tandis qu'il y avait une tendance pour
une covariation plus faible pour les capteur Pubis et Post3 (p = 0,06 et 0,09).
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Figure 5.7  Distribution des paramètres de pics de pression, de pics ordinaux (pics
relatifs), de covariation (pour des raisons graphiques, les coecients sont indiqués ici après
transformée en Z) et de synchronisation pour le groupe de patients avec une très bonne
prothèse et sans problème sur cette zone (vert) et pour les patients avec des douleurs et/ou
blessures sur cette zone (rouge). Seul les paramètres dont la p-value au test de Wilcoxon
était inférieure à 0,1 sont représentés (cercles oranges). Le nombre de patients présentant
une douleur et/ou une blessure est rappelé dans les cercles pour chaque zone.
La synchronisation était moindre (plus de décalage temporel entre les patrons de
pression) en cas de problème clinique pour les capteurs Ramus et Post3 (p = 0,009 et
0,04), tandis qu'il y avait une tendance pour une moins bonne synchronisation pour les
capteur Med2 et Pubis (p = 0,05 et 0,06).
Ainsi, les plaies et les douleurs étaient associées à des pressions covariant plus faible-
ment et de façon désynchronisée lors de la marche au niveau de la branche ischio-pubienne,
du pubis, des muscles adducteurs et à la face postérieure de l'extrémité du moignon (cf
Figure 5.7).
5.1.4 Analyse des pressions dans les tâches de postures debout
et assis
5.1.4.1 Méthode de l'analyse des pressions assis et debout
Des tests de corrélation de Spearman ont été réalisés entre les valeurs de pression pour
ces tâches et les scores de confort d'emboiture en position assise et debout.
Des tests diérentiels de Wilcoxon ont été réalisés entre les valeurs de pression moyenne
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des groupes bonne/mauvaise prothèse, d'une part, et entre les résultats des groupes très
bonne/très mauvaise prothèse, d'autre part. Pour rappel, le mode de calcul des pressions
absolues (Pabs) et des pressions relatives (Prel) est décrit dans la section 4.1.5.
5.1.4.2 Résultats de l'analyse des pressions assis et debout
Les corrélations de Spearman entre les scores de confort assis et debout et les valeurs
de pression dans les positions correspondantes étaient globalement très faibles (de -0,22 à
0,34). Les scores de confort assis et debout ne seront donc pas pris en compte pour juger
des pressions dans ces tâches de posture assise et debout.
En position debout, les pressions moyennes sur les capteurs Ant2, Lat2 et Lat3 étaient
plus élevées dans les bonnes que dans les mauvaises prothèses. Les valeurs de ces para-
mètres pour chaque groupe sont données dans le tableau 5.6.
En revanche, le pourcentage d'appui (Prel) sur le capteur Ramus était plus faible dans
les bonnes prothèses en position debout. Ces données d'intensité de pression en position
debout sont globalement cohérentes avec les résultats d'intensité de pression à la marche
(cf Tableau 5.2).
Paramètres Très mauv. Mauvaises Bonnes Très bonn. Pval1 Pval2
Pabs debout Lat3 10[5 ;15] 10[6 ;22] 31[12 ;44] 32[11 ;44] ,014 ,034
Pabs debout Lat2 12[8 ;19] 13[8 ;23] 29[22 ;43] 29[22 ;42] ,007 ,009
Pabs debout Ant2 12[9 ;27] 12[9 ;24] 25[18 ;30] 26[23 ;34] ,009 ,021
Prel debout Ramus 11[7 ;14] 13[9 ;19] 8[6 ;11] 8[5 ;10] ,019 ,077
Pabs assis Ant1 6[2 ;7] 3[2 ;6] 10[5 ;13] 10[5 ;14] ,004 ,011
Pabs assis Ant2 3[1 ;5] 2[1 ;4] 4[2 ;5] 4[2 ;5] ,030 ,106
Prel assis Ant1 5[2 ;8] 4[2 ;6] 8[5 ;9] 9[5 ;10] ,008 ,004
Prel assis Ischium 21[15 ;26] 17[14 ;26] 16[13 ;19] 14[13 ;17] ,220 ,041
Tableau 5.6  Résultats médians ([1er ;3ème] quartiles) des quatre groupes de patients pour
les paramètres de pression dans les tâches de posture assise et debout montrant une dif-
férence signicative entre les groupes "Mauvaise prothèse" et "Bonne prothèse" (Pval1),
et/ou entre les groupes "Très mauvaise prothèse" et "Très bonne prothèse" (Pval2). Pres-
sions moyennes (Pabs, en kPa) et répartition des pressions (Prel en % du total).
En position assise, les pressions étaient plus élevées dans les bonnes prothèses au
niveau des capteurs Ant1 et Ant2. Ces zones n'étant pas directement en appui lors de la
position assise, ce résultat suggère qu'il y avait une perte de contact entre l'emboiture et
ces zones du moignon dans les moins bonnes prothèses. Ceci est cohérent avec le fait que
la plupart des emboitures trop grandes (i.e., avec un manque de serrage) étaient classées
comme "mauvaises" ou "très mauvaises".
En revanche, le pourcentage d'appui sur le capteur Ischium était plus faible dans les
bonnes prothèses en position assise. Ce point est cohérent avec la perception du manque de
confort dans cette zone dans les emboitures à ischion intégré (Kahle et Highsmith, 2014a).
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Il faut noter que ce capteur Ischium était xé sur le bord supérieur de l'emboiture, et pas
sur la peau en regard de la tubérosité ischiatique. Les pressions mesurées par ce capteur
dans la tâche de posture assise correspondent donc aux appuis subis par le haut de la
cuisse.
L'intensité des pressions était bien moindre dans la tâche de posture debout qu'à la
marche, ce qui explique sans doute pourquoi les problèmes au moignon étaient provoqués
par la marche.
5.2 Discussion
Au vu des résultats de notre étude, la mesure des pressions dans l'emboiture des pa-
tients amputés fémoraux semble avoir un intérêt clinique. Notre hypothèse concernant la
tolérance à la pression des zones fortement pourvues en tissus mous et la relative intolé-
rance à la pression des zones osseuses est également validée. De plus, nous avons constaté
que, dans ces emboitures "contact" à ischion intégré, les pressions s'exerçaient eecti-
vement de façon synchronisée lors de la marche sur l'ensemble de l'interface moignon-
emboiture, particulièrement dans les bonnes prothèses.
5.2.1 Pressions et tenue du moignon
L'hypothèse communément admise que des pressions plus fortes dans une situation
donnée témoignent d'un problème d'appareillage (Kahle et Highsmith, 2014b; Rogers
et al., 2008) doit être nuancée au regard des résultats de notre étude. En eet, les bonnes
prothèses se caractérisaient notamment par des pressions plus élevées sur certaines parties
du moignon. Il s'agissait de zones "molles", a priori tolérantes à la pression : la face
antérieure de cuisse (Ant2) et la racine du membre devant et derrière (Ant1 et Post1,
extrémité de l'aine et sous la fesse). Le fait que ces zones aient une forte couverture en
tissus mous explique l'intérêt de privilégier l'appui sur ces zones lors de l'appareillage
(Portnoy et al., 2009a). Le bon appui sur ces zones était associé à des pressions bien
synchronisées et covariant fortement au cours de la marche.
En cas de forme d'emboiture désadaptée et de serrage insusant, le moignon se déplace
dans l'emboiture (i.e., pistonnement pouvant induire des frictions) et peut alors aller s'ap-
puyer sur ses `butées osseuses' que sont l'extrémité fémorale, la branche ischio-pubienne
et la tubérosité ischiatique. Ces trois zones étaient souvent blessées et/ou douloureuses
lors de l'usage de la prothèse, par rapport au reste du moignon. Ce constat, et le fait
que ces zones aient une faible couverture en tissus mous, justient l'intérêt de limiter les
appuis qu'elles subissent dans la prothèse (Portnoy et al., 2009a).
Cependant, nos données montraient que l'appui sur ces zones n'était pas nul, même
dans les très bonnes prothèses, et suggéraient que la limite d'intensité de pression pour la
branche ischio-pubienne et la tubérosité ischiatique se situait entre 80 et 100 kPa (environ
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1 kg par cm2). Ainsi, l'objectif de l'appareilleur n'est pas d'avoir un appui nul sur ces zones
du bassin, mais bien un appui contrôlé dans une certaine gamme d'intensité, car un appui
très faible signierait que le patient ne descendait pas susamment dans sa prothèse,
témoignant alors d'un possible excès de serrage de l'emboiture.
Ces diérents éléments traduisent la notion de bonne `tenue' du moignon dans la
prothèse, c'est à dire de serrage susant par une emboiture dont la forme et le volume
correspondent de façon optimale au moignon du patient. La bonne tenue du moignon lors
de la marche se caractérisait par des pressions covariant fortement et de façon synchro-
nisée sur tout le moignon (excepté l'extrémité et le grand trochanter), avec des appuis
préférentiels sur les zones tolérantes et des appuis maîtrisés sur les zones moins tolérantes
à la pression.
Cependant, en cas d'excès de serrage de l'emboiture (dans le cas où le patient a pris
du poids, ou tout du moins du volume au niveau du moignon), la tenue du moignon
était excellente et le moignon ne pouvait pas descendre susamment dans l'emboiture
pour venir s'appuyer fortement au niveau du bassin. Dans ces prothèses, l'inconfort et
les douleurs n'étaient pas dus au pistonnement du moignon mais à l'excès de serrage
lui-même. Cette observation a été faite chez les deux seuls patients (sur les 40 inclus)
ayant une emboiture trop petite et des pressions similaires à celles des bonnes prothèses
(scores des pressions élevés), malgré qu'elles induisent douleurs, blessures, insatisfaction
et dicultés de marche.
Ce serrage ressenti par le patient était un facteur de confusion important dans l'in-
terprétation du score des pressions. Cette relation entre serrage et pressions pourrait être
simpliée en décrivant la mesure des pressions à l'interface moignon-emboiture comme une
évaluation de la qualité du serrage du moignon dans l'emboiture. Dans cette hypothèse,
la qualité des pressions augmenterait progressivement le long d'un continuum allant du
manque de serrage à l'excès de serrage, en passant par un "mauvais" et un "bon" serrage
(cf Figure 5.8).
Cependant, même parmi les patients ne décrivant pas de problèmes évidents de serrage,
le score des pressions permettait de distinguer, avec les mêmes seuils logistiques, ceux qui
avaient des problèmes liés à l'utilisation de la prothèse (plaies et douleurs) de ceux qui
n'en avaient pas (cf Tableau 5.5). Cet outil de mesure des pressions pourrait donc être
particulièrement utile pour les patients incapables de juger par eux-mêmes de la qualité
du serrage, soit en raison de décits sensoriels (Kavounoudias et al., 2005; Kosasih et
Silver-Thorn, 1998), soit par manque d'expérience dans le port d'une prothèse (e.g., lors
d'un premier appareillage le patient peut dicilement juger du manque ou de l'excès de
serrage en l'absence de points de comparaison (Kim et al., 2003)).
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Figure 5.8  Illustration de l'impact du serrage des emboitures fémorales sur les pro-
blèmes d'appareillage et la capacité à marcher avec la prothèse. La relation entre score
des pressions et intensité du serrage est ici volontairement simpliée. Le fait d'avoir un
gros moignon facilite l'appareillage, mais ces patients plus lourds ont de moins bonnes
capacités de marche.
5.2.2 La théorie hydrostatique dans l'appareillage
Le fait d'avoir un plus gros moignon et un serrage d'emboiture plus important était
associé chez les patients à des mesures de pression plus `lisses', où celles-ci covariaient
fortement et de façon synchronisée au cours du pas. Ce constat rappelle la notion de
relation hydrostatique entre moignon et emboiture (Kristinsson, 1993; Goh et al., 2003b).
Dans cette théorie de la relation hydrostatique, le moignon se comporte selon les lois de
la dynamique des uides de Pascal établissant que lorsqu'une pression est exercée à la
surface d'un corps constitué de uides, cette pression sera retransmise de façon homogène
à l'ensemble du corps (Goh et al., 2003b).
Dans notre cas, les gros moignons, constitués de beaucoup de tissus mous, sont plus
assimilables à ces corps répondant à la dynamique des uides que les moignons maigres
et `secs' dont les os aeurent directement sous la peau. Ainsi, la relation hydrostatique
(transmission des pressions à l'ensemble des uides du corps mis en charge) est plus ap-
plicable aux zones molles qu'aux zones osseuses, et aux gros moignons qu'aux moignons
maigres. Pour ces gros moignons "facilement" appareillables, il surait d'appliquer un
serrage homogène sur l'ensemble des tissus mous pour que les pressions se répartissent
et s'homogénéisent d'elles-mêmes lors de la mise en charge du moignon. Ce type d'appa-
reillage rappelle le concept d'emboiture Pressure Cast pour les amputés tibiaux, où une
pression homogène est appliquée au moignon lors de la prise d'empreinte du moule de
l'emboiture (Goh et al., 2003b). Ce serrage idéal serait surtout lié à l'adéquation entre
le volume du contenant (l'emboiture) et le volume du contenu (le moignon) puisque ce
dernier peut en tant que solide élastique se déformer à volume constant (Kristinsson,
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1993).
Inversement, cette relation hydrostatique étant peu ou pas applicable aux moignons
maigres, ceux-ci étaient plus diciles à appareiller et avaient plus souvent des problèmes de
douleurs/blessures. La diculté tient alors à ce que les pressions vont moins facilement
s'homogénéiser car le moignon se déforme peu. A l'inverse, là où les os sont le moins
couverts, les contraintes mécaniques vont se concentrer et atteindre des seuils délétères
pour la peau et les tissus sous-cutanés (Portnoy et al., 2009a). Pour ces patients aux
moignons maigres, l'appareillage nécessite de cibler particulièrement les appuis sur les
quelques zones les plus tolérantes à la pression, à mi-hauteur et à la racine du moignon,
pour éviter l'appui sur les zones osseuses distales et proximales. Ce type d'appareillage
rappelle alors le concept d'emboiture Patella Tendon Bearing chez les amputés tibiaux
visant à décharger la crête tibiale et la tête bulaire (Goh et al., 2003a).
Ainsi, selon le type de moignon du patient, l'appareillage est plus ou moins aisé et
obéira à des logiques légèrement diérentes.
Sanders (2005) mettait en avant que l'appareillage était particulièrement dicile chez
les patients actifs car ceux-ci soumettent leur moignon à de fortes contraintes. De plus,
de par leur niveau d'activité physique plus important, ils contrôleraient mieux leur poids
de corps et auraient plus facilement une diminution du volume du moignon par eet de
drainage du moignon (Sanders, 2005). Ces patients actifs auraient donc un plus grand
risque d'avoir une emboiture trop grande par rapport au moignon, ce qui diminuerait la
qualité de l'interface et augmenterait le risque de problèmes d'appareillage. Ceci expli-
querait peut-être pourquoi il y avait une tendance à une relation inverse entre capacité
de marche (distance au TM2) et qualité des pressions (cf Tableau 5.4).
5.2.3 Limites et perspectives pour l'étude des pressions
Comme montré chez les patients amputés tibiaux (Goh et al., 2003b), il y a une
grande variabilité de forme des patrons de pression mesurés. Parmi les 40 patients, certains
présentaient deux pics de pression (au début et à la n de la phase d'appui), d'autres
présentaient un seul pic d'appui (en début ou en n d'appui), et enn certains présentaient
un plateau de pression lors de la phase d'appui avec 2 ou 3 petits pics de pression. Ainsi,
il n'était pas possible de dénir un patrons de pression idéal pour ces patients amputés
fémoraux. Cette variabilité nous a amené à proposer des paramètres évaluant la façon
dont évoluent les pressions de façon relative (les unes par rapport aux autres) et non de
façon absolue. La forme de ces patrons de pression pourrait cependant permettre une
analyse qualitative de la façon dont le patient réalise la mise en charge de son membre
amputé lors de la marche.
La mesure des pressions était plus dicile dans les emboitures très serrées (diculté
ou impossibilité à replacer le moignon dans sa position normale), et l'excès de serrage
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entraînait une sur-estimation de la qualité de l'interface moignon-emboiture. Ce problème
pourrait être limité à l'avenir par la réduction du nombre de capteurs à placer sur le moi-
gnon. Nous avons en eet constaté que l'évaluation des pressions à partir des données de
6 capteurs seulement donnait des résultats très similaires à l'évaluation avec 14 capteurs.
Enn, nos capteurs ne mesuraient que les pressions normales (les forces perpendicu-
laires au plan de la peau) et pas les forces de cisaillement/friction. Ces forces de cisaille-
ment/friction, non-mesurées, ont pu provoquer des plaies ou des douleurs chez les patients
de cette étude, indépendamment de l'intensité de la pression. En eet, ces forces exercées
dans le plan de la peau peuvent induire des lésions pour des seuils plus faibles que les
pressions, et peuvent potentialiser l'eet de ces pressions normales, les rendant délétères à
des intensités moindres (Goldstein et Sanders, 1998; Sanders, 2005). L'absence de mesure
des forces de friction a donc pu entraîner une sous-estimation des contraintes subies par
le moignon lors du port de la prothèse.
La mesure de ces forces de friction/cisaillement n'est à ce jour pas possible en pratique
clinique en raison de la taille des capteurs existants. Nous faisons cependant l'hypothèse
que la mesure de nos paramètres de covariation et de synchronisation donnait indirecte-
ment une indication sur ces problèmes de forces exercées dans le plan de la peau, notam-
ment concernant le pistonnement du moignon qui se traduirait par un retard de mise en
charge sur certaines zones.
5.2.4 Synthèse
Conformément à nos hypothèses, les paramètres de pression mesurés étaient fortement
corrélées à la qualité clinique de l'interaction patient-prothèse, surtout lors de la tâche de
marche.
L'appareillage des patients amputés fémoraux par une emboiture à ischion intégré
nécessite d'optimiser l'utilisation des zones molles tolérantes à la pression en milieu et
en racine de cuisse et de limiter les appuis sur le bassin, et encore plus sur l'extrémité,
à des pressions supportables pour ces zones osseuses. La bonne tenue du moignon dans
l'emboiture se caractérise par des pressions covariant fortement et de façon synchronisée
au cours de la marche.
Le fait d'avoir un gros moignon facilite l'appareillage car les tissus mous assurent
une répartition des pressions sur un mode hydrostatique, moins délétère pour la peau du
moignon que la concentration des pressions sur les zones osseuses dépourvues de tissu
mou.
L'évaluation des pressions au moyen de quelques petits capteurs permettait de dé-
tecter de façon globale, mais également pour certaines zones spéciques, les problèmes
d'appareillage.
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Troisième partie
Discussion générale
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Chapitre 1
Synthèse des données obtenues
1.1 Connaissances théoriques sur les amputés
L'analyse de nombreuses données cliniques dans un groupe de 40 patients amputés
fémoraux nous a permis de mieux comprendre les déterminants du succès de l'appareillage
de ces patients.
Bien que les patients amputés fémoraux aient un moignon réputé moins fragile que
ceux des patients amputés tibiaux en raison d'une protection généralement meilleure de
l'extrémité osseuse par les tissus mous, ils présentaient eux aussi des blessures et des
douleurs du moignon. Ce constat était particulièrement vrai chez les patients de corpulence
maigre. La répartition des douleurs et blessures du moignon a permis de dénir pour les
patients amputés fémoraux les zones tolérantes à la pression (milieu et haut de cuisse) et
les zones moins tolérantes à la pression (extrémité du moignon, et branche ischio-pubienne
et tubérosité ischiatique).
Les diérents critères concourant à l'évaluation de la réussite de l'appareillage ne sont
que partiellement concordant les uns avec les autres. Si les notions de satisfaction et de
confort sont assez bien corrélées avec la présence de problèmes d'appareillage objectifs,
cela n'était pas le cas avec l'ecacité et la qualité de la motricité du patient. Cette absence
de lien entre qualité clinique (perçue et constatée) de la prothèse et motricité s'explique
par des déterminants indépendants de l'appareillage : le poids du patient (eet négatif
sur la qualité de la marche et de l'équilibre) et son âge (eet négatif sur les capacités de
marche maximales).
Les problèmes qualitatifs de motricité se traduisaient essentiellement par une asymétrie
d'utilisation entre les deux membres inférieurs lors de la posture et de la marche, et des
compensations par le membre non-amputé. Cette asymétrie est problématique puisqu'elle
est décrite comme étant à l'origine de l'usure prématurée des articulations du membre
non-amputé chez ces patients (Norvell et al., 2005).
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En plus de cette asymétrie, nous avons retrouvé une stratégie d'écartement des pieds
lors de la marche. Si cette stratégie facilite l'équilibre en élargissant la base d'appui au
sol, elle se fait au détriment de l'ecacité de la marche. De plus, l'écartement des pieds
implique une abduction de la prothèse par rapport au bassin, position mettant les muscles
abducteurs de hanche en position courte donc moins ecace. Poussée à l'extrême, cette
stratégie d'abduction de la prothèse peut mener à une boiterie de Trendelenburg où le
patient réalise une inclinaison latérale du tronc au dessus de sa prothèse au moment de
l'appui unipodal prothétique (Mitchell et Versluis, 1990).
Cette stratégie d'écartement des pieds lors de la marche pourrait également détériorer
la qualité de l'interaction patient-prothèse car les réglages et l'alignement des composants
de la prothèse sont généralement réalisés en position debout de façon à reproduire l'ali-
gnement physiologique du membre inférieur (fémur et tibia en adduction par rapport à la
verticale (Long, 1985; Gottschalk et Stills, 1994)). En se mettant en abduction de hanche,
ces patients iraient à l'encontre du principe de l'emboiture à ischion intégré car la face
latérale de l'emboiture se verticalise et le moignon ne peut donc plus s'appuyer autant
dessus. Le fait de ne pas utiliser pleinement cette zone d'appui tolérante à la pression
augmente le risque pour le moignon de s'appuyer sur des zones plus fragiles : l'extrémité
de la face latérale du moignon et la branche ischio-pubienne.
Cependant, nous n'avons pas pu mettre en évidence de relation directe entre stratégie
de marche et pressions dans la prothèse. Cette dernière hypothèse pourrait être testée
en comparant dans un groupe de patients les pressions entre une marche pieds serrés et
une marche pieds écartés, comme cela a été fait avec des changements d'alignement de
prothèse chez les amputés tibiaux (Seelen et al., 2003).
1.2 Connaissances théoriques sur les prothèses
Tous les patients de cette étude utilisaient des emboitures à ischion intégré, avec des
modèles de genoux et de pieds équivalents (100% de genoux à régulation hydraulique
de la exion, dont 95% à microprocesseur, et 90% de pieds de classe III). Malgré cette
homogénéité d'appareillage, il y avait une variabilité importante des prols de pression
d'un patient à l'autre. Cette variabilité pouvait être due à la stratégie de marche des
patients (forte variabilité entre patients dans le déroulé du pas de la prothèse) et à la
qualité du serrage de l'emboiture (concentration des pressions sur certaines zones ou
répartition plus homogène des pressions).
Malgré cette variabilité dans la forme des patrons, une règle générale se dégageait pour
ces emboitures contact à ischion intégré : pour avoir une interaction non-problématique
les pressions devaient s'exercer de façon homogène au cours du temps, sur tout le moignon
sauf à l'extrémité et au niveau du grand trochanter (cf Annexe C pour une illustration).
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Inversement, des pressions évoluant de façon inhomogène au cours du pas (désynchroni-
sation, faible covariation) témoigneraient d'une interaction problématique entre moignon
et emboiture, avec notamment un phénomène de pistonnement (cf Annexe D pour une
illustration) dont on sait qu'il peut entraîner des frictions responsables de lésions cutanées
(Sanders, 2005).
Ces prothèses fémorales à ischion intégré permettaient aux patients de notre étude
d'avoir de bonnes capacités fonctionnelles et une bonne satisfaction générale pour la ma-
jorité d'entre eux. Cependant, la zone d'appui des os du bassin, spécique à ce type
d'emboiture, entraînait fréquemment des plaies et/ou des douleurs sur la branche ischio-
pubienne et/ou la tubérosité ischiatique (16 patients sur 40). Ainsi, la stabilisation des
mouvements latéraux de la prothèse et le maintien théorique de l'abduction du fémur
(Long, 1985) ont un coût en termes de confort, ce qui a déjà été rapporté précédemment
(Kahle et Highsmith, 2014b).
Cependant, nous avons pu dénir des valeurs limites pour ces deux zones en termes
d'intensité (80 à 100 kPa maximum et classements médians de ces pics de pression par
rapport aux autres pics de pression) et de corrélation croisée des pressions (décalage tem-
porel inférieur à 2% pour la branche ischio-pubienne et 4% pour l'ischion, et covariation
de l'ordre de r = 0,95 pour la branche ischio-pubienne et 0,90 pour l'ischion). Ainsi, si
cette zone de l'interface moignon-emboiture représente un dé clinique de par sa relative
fragilité, nous disposons de nombreux critères de jugement pour guider la forme de l'em-
boiture et prévenir la survenue de problèmes cutanés et de douleurs sur ces zones osseuses
du bassin.
Inversement, il ne semblait pas y avoir de maximum tolérable en termes d'intensité de
pression pour les zones bien pourvues en tissus mous. Pourtant ces zones correspondent
à la position des muscles résiduels du moignon. Il semble donc que, dans les limites d'un
serrage supportable, il ne soit pas délétère de faire exercer par l'emboiture des pressions
élevées au niveau des muscles du moignon.
Si aucun seuil maximum n'a pu être mis en évidence (en dehors des zones osseuses du
bassin donc), les bons serrages semblaient se situer en moyenne entre 1 et 1,5 kPa par kg
de poids de corps pour l'ensemble du moignon, hormis ceux de l'extrémité et du grand
trochanter. Ce serrage théorique correspond, pour une personne de 80 kg, à un appui de
l'ordre de 4 à 6 kg sur une zone de peau de 5 cm2. Autrement dit, les bonnes prothèses se
caractérisaient par des pressions de l'ordre de 1 kg/cm2 sur toutes les zones tolérantes à
la pression. A l'inverse, les pressions devraient être de l'ordre de 0,3 kg/cm2 à l'extrémité
du moignon (toujours pour un patient de 80 kg). Par comparaison, les pressions subies au
niveau de la plante des pieds peuvent monter, de façon physiologique, jusqu'à 3 kg/cm2
(30 N/cm2 ,Toullec 2009), le triple donc des pressions recueillies en moyenne dans les
bonnes prothèses. Ceci conrme que les tissus du moignon ne sont pas naturellement
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conçus pour supporter des pressions comme le sont les tissus de la plante des pieds.
1.3 Applications cliniques
Certaines incohérences entre satisfaction, problèmes d'appareillage et capacités fonc-
tionnelles soulignent l'importance de demander au patient ses attentes vis-à-vis de l'appa-
reillage (Schaalitzky et al., 2011), an de dénir avec lui des objectifs d'appareillage. Si la
prothèse remplit les objectifs du patient, il y a plus de chances pour qu'il s'en serve et que
ses restrictions de participation (travail, loisirs, relations amicales et familiales) diminuent.
Pour remplir les objectifs fonctionnels du patient, il semble que la qualité de la
prothèse soit peu déterminante et que les facteurs décisifs soient intrinsèques au patient.
L'évaluation des déciences du patient est une première étape nécessaire pour xer des
objectifs de rééducation avec le patient. Le test de marche des 2 minutes (TM2) apparaît
comme l'outil le plus discriminant pour évaluer les capacités fonctionnelles des patients,
en particulier parmi des patients actifs et autonomes comme ceux de notre étude, pour
lesquels les échelles fonctionnelles plafonnent facilement. Bien que cela soit cohérent avec
l'étude de Gremeaux et al. (2012), il convient de remarquer que les performances lors du
TM2 dépendaient surtout de l'âge et de la corpulence du patient. Le contrôle par le patient
de son poids de corps apparaît donc être, encore plus que dans la population générale, un
objectif important en vue du maintien de ses capacités de marche, et d'équilibre, avec la
prothèse.
Un autre élément associé à l'ecacité de la marche était la qualité de la marche : la
diminution de l'appui bipodal et de l'écartement des pieds, et l'augmentation de l'appui
unipodal sur la prothèse (une `normalisation' de la marche donc) étaient associées à une
plus grande vitesse et une plus grande ecacité lors du TM2. L'utilisation d'une analyse
instrumentée de la marche simple telle qu'avec l'OptoGait peut permettre d'identier ces
paramètres ainsi que certaines stratégies compensatoires du patient amputé fémoral. En
eet, les patients tendent à accentuer au l du temps ces stratégies compensatoires au
détriment de la symétrie de la marche, et au risque de développer des pathologies de
sur-utilisation du membre non-amputé tel que l'arthrose de genou (Norvell et al., 2005).
Il convient donc de suivre chez ces patients l'évolution de la stratégie de marche et
de corriger si nécessaire ces stratégies par des conseils sur l'usage optimal de la prothèse.
Les consultations régulières d'appareillage pour le renouvellement des diérents compo-
sants de la prothèse (manchon, emboiture, genou) peuvent être l'occasion de prodiguer
ces rappels aux patients. De même, faire prendre conscience au patient de l'asymétrie de
ses appuis au sol en position debout peut être une façon de limiter la sur-utilisation du
membre non-amputé.
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Pour remplir les objectifs de confort et d'absence de douleurs, le prothésiste doit
parvenir à exercer une bonne tenue du moignon par l'emboiture.
Dans cet objectif, la perte de poids est à éviter car elle facilite l'apparition de problèmes
d'appareillage. Nos données suggèrent qu'un indice de masse corporelle inférieur à 23
kg/m2 est un seuil inférieur à ne pas dépasser. Il y a donc un juste milieu à trouver pour
ces patients concernant le poids de corps car il a un eet protecteur sur les problèmes
d'appareillage mais un eet délétère sur la motricité. Dans ce contexte, il faut également
rappeler que les changements de poids importants sont aussi à éviter chez ces patients
car ils entraînent des changements de volume du moignon (Sanders et al., 2002), ce qui
induit une désadaptation de l'emboiture et la nécessité de changer l'appareillage.
Une autre façon d'éviter l'amaigrissement du moignon des patients amputés fémoraux
pourrait être de stimuler électriquement les muscles résiduels du moignon pour entretenir
leur volume. En eet la perte de volume du moignon au cours du temps est un phénomène
connu et le maintien de la masse musculaire pourrait faciliter la répartition des pressions
sur un mode hydrostatique. Cependant, la stimulation neuro-musculaire du moignon ne
semble pas avoir fait l'objet d'étude. Sa faisabilité et son utilité reste donc à démontrer.
La bonne tenue du moignon est permise par un serrage de qualité optimisant l'utilisa-
tion des zones molles et déchargeant les zones les plus fragiles, moins couvertes en tissus
mous. Cependant, un trop fort serrage, s'il assurait une excellente tenue au cours de la
marche, diminuait le confort et entraînait l'apparition de plaies au moignon. Il faut donc
trouver le serrage maximal supportable pour réussir l'appareillage, de façon à faire porter
le poids du sujet de façon homogène sur les tissus mous en haut et à mi-hauteur du moi-
gnon. Dans le même temps, ce serrage ne doit pas entraîner un amaigrissement progressif
du moignon qui accentuerait le risque de douleurs et de blessures (Sanders et al., 2002).
Il faut noter que les zones moins tolérantes à la pression n'étaient pas entièrement
déchargées, même dans les très bonnes prothèses. Les pressions y montaient jusqu'à 80-100
kPa au niveau du bassin, mais seulement 20-30 kPa à l'extrémité du moignon. Ces points
de repères sur les pressions généralement supportées pourraient permettre d'optimiser
l'appareillage en usant au mieux de la surface de contact disponible, sans avoir recours
à un serrage excessif pouvant déformer progressivement mais durablement le moignon
(Sanders, 2005).
La mise en charge de l'extrémité du moignon est à considérer de façon spécique :
sachant que chez certains patients le moignon était insusamment descendu et que la
reproductibilité était mauvaise pour ces capteurs, cet ordre de grandeur de pression de 25
kPa à l'extrémité du moignon est soumis à caution. La dénition de normes de pression
pour cette extrémité fémorale nécessiterait donc des mesures spéciques où seules les
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pressions à l'extrémité seraient mesurées (pour minimiser la perturbation de l'interaction
par les capteurs) et où la quantité de tissus mous serait quantiée, idéalement par des
techniques d'imagerie appliquée pendant la mise en charge du moignon.
Une analyse globale de la bonne tenue de la prothèse peut être réalisée avec 6 capteurs
de pression seulement, répartis sur la face latérale (à mi-hauteur), la face antérieure (à
mi-hauteur et à la racine), la face interne (5 cm sous la branche ischio-pubienne) et sur
les zones de l'emboiture où viennent s'appuyer la branche ischio-pubienne et la tubérosité
ischiatique. L'extraction de 10 paramètres et leurs cotations au regard de valeurs nor-
matives peut sure à donner un score des pressions informant de la probabilité d'avoir
aaire à une emboiture non-adaptée au moignon.
Ce score des pressions ne donne cependant qu'une information globale sur la qua-
lité de l'interaction moignon-emboiture, et non une information spécique sur les zones
potentiellement problématiques. L'exploitation clinique de ces mesures nécessiterait en-
suite d'aller étudier dans le détail sur quelles zones du moignon les pression mesurées
témoignent d'un problème potentiel (trop ou pas assez de pression, covariation ou non
avec les autres pressions, avec ou sans décalage temporel).
Les méthodes d'appareillage à utiliser pour améliorer l'interface moignon-emboiture
sur la base de ces mesures de pression restent cependant à expérimenter et à évaluer.
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Chapitre 2
Limites et perspectives
2.1 Limites
2.1.1 Limites dans la mesure des pressions
Nous n'avons pas pu mettre en évidence de relation signicative entre l'intensité des
pressions subies à l'extrémité du moignon et les problèmes de plaies et douleurs dans
cette zone, malgré son importance clinique connue (Henrot et al., 2000; Sanders, 2005;
Portnoy et al., 2009a). Cela pourrait être dû à la grande variabilité de tolérance à l'appui
de l'extrémité du moignon (Zhang et Lee, 2006). Mais cette absence de relation s'explique
surtout par la mauvaise reproductibilité des mesures de pression en bout de moignon,
s'expliquant elle-même par l'eet d'encombrement des capteurs dans l'emboiture. La re-
lative diculté pour enler la prothèse qui en résultait a pu modier de façon importante
les mesures de pression en bout de moignon : si le moignon ne descendait pas au fond
de la prothèse, il ne pouvait pas s'appuyer sur cette zone et donc les pressions mesurées
devaient être, chez certains patients, inférieures aux pressions habituellement exercées sur
cette extrémité.
En eet, dans le cas où l'emboiture était serrée, la mise en place des capteurs pouvait
gêner la descente du moignon. Ainsi, chez plusieurs patients, les mesures ont été faites
avec un moignon placé plus haut dans l'emboiture qu'en situation normale. Dans un cas
extrême, la mesure n'a pas pu être réalisée car la prothèse était déjà très dicile à mettre
sans les capteurs. Ce cas de gure arrive lorsque le moignon a pris signicativement
plus de volume que lors de son moulage initial, en raison d'une prise de poids et/ou
d'une diminution de l'activité (moins de marche induisant moins de drainage du moignon
(Sanders, 2005)).
Ces capteurs étaient susamment souples pour se déformer selon une courbe du moi-
gnon ou de la prothèse, mais pas selon deux courbes à la fois : chez un patient, le capteur
Ramus a été détérioré car la zone d'appui de la branche ischio-pubienne était à la fois
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concave dans l'axe sagittal et convexe dans l'axe frontal. L'usure des capteurs était régu-
lière, bien qu'accélérée dans des situations telles que celle décrite ci-dessus. En 14 mois,
et l'équivalent de 84 acquisitions de marche et de posture (pré-tests, mesures principales,
reproductibilité et deuxièmes visites), une trentaine de capteurs ont dû être remplacés.
En raison de cette usure régulière, les capteurs ont dû être régulièrement étalonnés (33
étalonnages pour 40 inclusions). Enn, la méthode de calibration appliquée pour cette
étude prenait trop de temps pour pouvoir être utilisée en pratique clinique courante.
Une limite importante de notre étude est que, comme discuté précédemment, nos
capteurs ne permettaient pas de mesurer les forces de friction/cisaillement, ce qui a pu
fortement sous-estimer les contraintes subies par le moignon (Sanders, 2005) et donc
biaiser notre analyse de la relation entre pressions et problèmes cliniques.
2.1.2 Limites dans l'interprétation des pressions
Un biais important dans notre étude était que les patients ayant une prothèse jugée
"bonne" étaient signicativement plus lourds que ceux ayant une prothèse jugée "mau-
vaise". Or, ce biais induisait des diérences entre les groupes au regard des paramètres
posturographiques d'équilibre et spatio-temporels de marche, mais également sur les para-
mètres d'intensité de pression. Les patients plus maigres étant moins tolérants aux fortes
pressions, il parait intéressant de dénir des seuils d'intensité de pression rapportés au
poids de corps. Les pressions mesurées sont comparativement basses chez ces patients
légers (étant moins lourds, ils génèrent des pressions plus faibles) mais la faible protec-
tion de leur moignon les rendrait sensibles à ces pressions plus faibles. Autrement dit,
une pression mesurée de 100 kPa au niveau de la branche ischio-pubienne n'aurait pas la
même signication chez un patient de 50 kg que chez un patient de 90 kg. Chez le plus
léger, cela implique qu'il porte un dixième de son poids sur une zone osseuse de 5 cm2.
Nous avons fait le choix d'analyser la synchronisation (i.e., les retards relatifs de mises
en charge entre patrons de pression) sur la base de valeurs absolues de décalage temporel
plutôt qu'au moyen de valeurs signées (e.g., décalage positif pour une pression exercée
plus précocement que les autres, et inversement). Ce choix était tiré de l'observation que
certaines zones problématiques étaient soumises chez certains patients à des pressions très
précoces (appui important à la pose du pied) et à des pressions très tardives chez d'autres
(appui important à la n de l'appui unipodal). Cette distribution des valeurs probléma-
tiques (au dessus et/ou en dessous d'une `norme') n'était pas compatible avec les analyses
statistiques logistiques choisies (courbes ROC, calcul des valeurs prédictives). Cependant,
l'utilisation d'un paramètre de synchronisation signé (pouvant avoir des valeurs positives
ou négatives) serait possible en utilisant un intervalle de valeurs `normales' en dehors
duquel le paramètre témoignerait d'un problème potentiel (Deluzio et al., 1999).
Il a été mentionné que le fait de placer les capteurs entre la peau et le manchon (ou
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l'emboiture directement) pouvait induire une surestimation des pressions mesurées par
protrusion du capteur dans la peau (Sanders, 2005). La protrusion des capteurs (0,5 mm
d'épaisseur) était en eet observée par la marque qu'ils laissaient sur la peau des patients.
L'intensité des pressions mesurées dans notre étude au niveau de la tubérosité ischiatique
était en moyenne supérieure (85 kPa vs. 30 et 50 kPa) à celles mesurées par des jauges
de contrainte chez les 2 sujets de l'étude de Lee et al. (1997). De même, les moyennes de
pics de pression mesurés par Kahle et Highsmith (2014b) avec des nappes de pression au
niveau des zones proximale interne et distale externe (Med2 et Lat3 dans notre étude)
étaient deux fois moindres que celles mesurées en moyenne dans notre étude (43 vs. 98
kPa et 25 vs. 48 kPa, respectivement). Ainsi la comparaison directe de niveaux d'intensité
de pression entre des études utilisant des dispositifs diérents pourrait être limitée. La
dénition de normes de pression, notamment d'intensité, devrait donc être faite de façon
spécique à chaque dispositif de mesure.
La faiblesse des relations entre paramètres cliniques et paramètres de pression en
posture assise et debout s'explique certainement par le fait que les problèmes cliniques
étaient surtout liés à la marche avec la prothèse. Les pressions mesurées dans ces positions
statiques pourraient cependant être utilisées comme des paramètres additionnels pour
décrire les caractéristiques des emboitures fémorales.
2.2 Perspectives
La mesure des pressions en pratique courante devra être expérimentée en collaboration
avec des appareilleurs expérimentés an de rendre la lecture et l'interprétation des données
la plus aisée possible. Une réexion clinique et technique devra être conduite pour mettre
au point les méthodes de rectication de l'appareillage pouvant faire suite à ces mesures
de pression. Ces rectications pourraient consister en des réalignements de la prothèse,
au retrait de matière sur certaines zones de l'emboiture (décharge) ou à l'ajout de ma-
tière dans l'emboiture ou le manchon (recharge). De nouveau type de manchon pourrait
également être créés pour palier aux manques de matières molles de certaines parties du
moignon, à la manière de deux des patients de notre étude disposant de cupules de silicone
moulées sur l'extrémité de leur moignon. Ces modications devront cependant toujours
tenir compte de l'analyse clinique et des attentes du patient vis-à-vis de l'appareillage.
L'outil nal devrait avoir moins de capteurs (6 capteurs semblaient susants pour une
analyse globale) et les plus ns possible, car pour plusieurs patients le moignon n'a pas
pu descendre aussi bas qu'à la normale en raison de la présence de ces capteurs. Un tel
outil devrait aussi intégrer un dispositif d'étalonnage rapide et simple car ces capteurs
ns nécessitent des étalonnages et contrôles réguliers, coûteux en temps.
L'obtention de capteurs à la fois très ns, ables après étalonnage, et résistants à
l'usure représente un dé technologique, mais certains produits récents semblent orir
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des possibilités de ce type. La mesure des forces de friction au moyen de capteurs aussi
ns que ceux utilisés dans cette étude est en revanche impossible à ce jour, mais les
développements à venir oriront peut-être cette possibilité.
En plus de l'utilisation clinique routinière d'un tel appareil, celui-ci pourrait se révéler
un outil de recherche intéressant pour comparer diérents types d'emboiture, ou d'autres
éléments de l'appareillage (manchons, genoux prothétiques), comme cela a pu être fait
pour les manchons des amputés tibiaux par exemple (Boutwell et al., 2012).
Cette méthodologie de mesure des pressions, peu intrusive, pourrait également être
appliquée à d'autres problématiques bio-médicales telles que les orthèses pour les patients
sourant de troubles neurologiques (e.g., ajustement de la résistance d'une attelle de pied
dans un contexte de spasticité du mollet) ou pour les adolescents scoliotiques (e.g., suivi
de l'ecacité de la correction apportée par un corset).
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Annexe A
Informations détaillées sur les patients
amputés et leur appareillage
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Num Age Sexe
Taille 
(cm)
Poids 
(Kg)
Cause 
amputat°
Coté 
Amp°
TM2 
(m)
SatPro 
(%)
LCI 
(/56)
Type de 
manchon
Modèle 
genou
Modèle 
Pied
1 56 F 155 86 Traum. Drt 145 86 56 Moulage C-Leg® Multiflex®
2 68 M 172 71 Tum. Drt 155 88 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
3 49 M 185 67 Tum+Infec Gch 172 76 56 Custom® C-Leg® Triton®
4 24 M 180 75 Iatrogène Drt 135 50 36 Custom® Rheo® Variflex®
5 30 M 185 95 Traum. Drt 165 69 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
6 47 M 180 87 Traum. Gch 140 86 56 Custom® Rheo® Variflex®
7 68 M 163 70 Traum. Drt 155 100 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
8 69 F 150 66 Traum. Gch 120 69 54 Moulage C-Leg® C-Walk®
9 30 F 175 59 Tum. Drt 230 79 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
10 38 M 181 85 Traum. Drt 260 88 56 Moulage C-Leg® FlexWalk®
11 38 M 177 111 Tum. Gch 150 79 51 Standard C-Leg® Sach®
12 26 M 170 70 Traum. Gch 205 95 56 Moulage C-Leg® Triton®
13 35 F 172 58 Tum. Gch 185 83 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
14 61 M 173 89 Traum. Gch 110 67 56 Standard 3R80® Multiflex®
15 47 M 172 90 Traum. Gch 175 87 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
16 46 M 178 80 Traum. Gch 230 69 55 Moulage C-Leg® Triton®
17 65 M 176 99 Tum. Drt 140 81 55 Custom® C-Leg® Variflex®
18 36 M 180 74 Traum. Gch 220 64 56 Standard Rheo® Re-Flex®
19 51 M 176 79 Traum. Drt 130 87 56 Ø C-Leg® C-Walk®
20 49 M 179 73 Traum. Gch 160 83 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
21 53 F 165 49 Traum. Gch 190 74 56 Moulage C-Leg® Triton®
22 53 M 170 95 Tum. Drt 145 67 56 Moulage 3R60® C-Walk®
23 44 M 175 71 Traum. Drt 210 90 56 Custom® C-Leg® Variflex®
24 67 M 182 75 Traum. Gch 146 81 56 Custom® C-Leg® Triton®
25 46 M 178 80 Traum. Drt 145 71 55 Moulage C-Leg® C-Walk®
26 59 M 172 53 Traum. Gch 177 60 56 Custom® C-Leg® C-Walk®
27 49 M 177 85 Traum. Gch 75 53 53 Moulage C-Leg® FlexWalk®
28 39 M 176 95 Traum. Gch 190 86 56 Moulage C-Leg® Variflex®
29 55 M 174 77 Traum. Gch 185 98 56 Moulage C-Leg® Variflex®
30 57 M 173 73 Tum+Infec Gch 197 95 56 Ø C-Leg® C-Walk®
31 26 M 182 70 Tum. Drt 160 72 52 Custom® Rheo® Variflex®
32 65 M 185 92 Vasc. Drt 130 91 55 Custom® C-Leg® C-Walk®
33 45 M 182 83 Tum. Drt 187 80 56 Moulage C-Leg® Triton®
34 55 F 160 65 Traum. Gch 145 81 56 Moulage C-Leg® Elation®
35 57 F 175 58 Tum. Drt 80 67 56 Custom® C-Leg® Variflex®
36 47 F 155 50 Traum. Gch 206 67 56 Moulage C-Leg® FlexWalk®
37 58 M 179 92 Buerger Drt 135 83 56 Moulage C-Leg® C-Walk®
38 37 F 172 64 Tum+Infec Drt 145 57 56 Moulage C-Leg® FlexWalk®
39 64 M 180 100 Traum. Gch 167 76 56 Custom® C-Leg® C-Walk®
40 47 M 182 63 Traum. Gch 202 62 56 Moulage C-Leg® Triton®
Traum. : traumatique ; Tum. : tumorale ; Infec. : infectieuse ; Vasc. : vasculaire
TM2 : distance de marche maximale en deux minutes, en mètres ; SatPro : score de satisfaction pour la 
prothèse, en pourcentage ; LCI : index de capacités locomotrices, coté sur 56 points.
Tout les manchons sont en silicone. Les modèles de genoux et de pieds sont donnés selon leurs 
dénominations commerciales.
Annexe B
Construction du score des pressions à
l'aide des cotations des 10 paramètres
de pression les plus cliniquement
pertinents pour détecter les mauvaises
prothèses
115
P
a
ti
e
n
t
S
c
o
re
 d
e
s
 
p
re
s
s
io
n
s
P
ic
 A
n
t1
P
ic
 o
rd
. 
R
a
m
u
s
C
o
v
a
r.
 L
a
t2
C
o
v
a
r.
 A
n
t2
C
o
v
a
r.
 M
e
d
2
C
o
v
a
r.
 R
a
m
u
s
C
o
v
a
r.
 I
s
c
h
iu
m
S
y
n
c
h
ro
. 
A
n
t2
S
y
n
c
h
ro
. 
R
a
m
u
s
S
y
n
c
h
ro
. 
Is
c
h
iu
m
B
o
n
n
e 
p
ro
th
ès
e
 
O
u
i/
N
o
n
34 8.5 149 4 0.98 0.98 0.96 0.96 0.97 0.6 0.7 0.6 Oui
25 8.0 75 3 0.98 0.98 0.98 0.95 0.96 0.5 1.1 1.3 Oui
7 7.0 90 8 0.98 0.98 0.98 0.97 0.8 0.6 Oui
33 7.0 189 6 0.99 0.98 0.95 0.91 0.93 0.5 0.6 0.3 Oui
28 7.0 89 9 0.98 0.98 0.98 0.95 0.95 1.4 1.9 2.4 Oui
20 7.0 76 4 0.97 0.97 0.96 0.96 0.80 0.7 0.5 3.8 Oui
11 7.0 95 12 0.98 0.96 0.98 0.99 0.99 2.0 0.9 0.8 Oui
27 7.0 183 7 0.98 0.96 0.98 0.96 0.97 2.0 1.2 1.8 Non
29 6.5 188 11 0.98 0.97 0.98 0.99 0.82 0.4 0.5 2.1 Oui
38 6.5 73 6 0.97 0.97 0.96 0.94 0.98 0.8 0.2 0.5 Non
1 6.0 56 13 0.99 0.99 0.99 0.99 0.98 0.7 0.7 1.3 Oui
2 5.0 26 13 0.98 0.98 0.98 0.95 0.98 0.5 1.2 0.5 Oui
24 5.0 127 10 0.97 0.94 0.91 0.94 0.94 0.6 1.6 1.8 Oui
37 5.0 61 10 0.96 0.95 0.96 0.96 0.94 1.9 1.1 1.1 Oui
5 5.0 78 12 0.97 0.96 0.95 0.96 1.6 1.7 Oui
19 4.0 61 8 0.98 0.82 0.97 0.97 0.96 5.6 0.9 1.6 Oui
6 3.0 71 13 0.97 0.96 0.97 0.97 1.5 2.3 Oui
32 2.5 129 5 0.97 0.96 0.95 0.98 0.70 2.3 1.5 4.3 Oui
15 1.0 80 6 0.93 0.93 0.93 0.91 1.0 3.0 4.0 Oui
22 1.0 50 13 0.98 0.97 0.95 0.96 2.0 2.1 Non
17 0.5 78 12 0.97 0.93 0.96 0.96 0.88 3.0 1.7 4.2 Non
23 0.0 52 0.96 0.97 0.93 0.93 2.1 2.2 Oui
39 0.0 140 8 0.97 0.88 0.96 0.96 0.82 4.3 2.1 6.2 Oui
12 -0.5 51 11 0.92 0.94 0.93 0.94 0.92 0.6 2.2 2.4 Oui
35 -1.0 53 13 0.95 0.94 0.95 0.95 0.96 2.3 1.1 1.6 Non
18 -1.0 118 13 0.96 0.93 0.89 0.89 0.94 1.8 1.2 0.4 Non
16 -1.5 49 4 0.93 0.96 0.95 0.91 0.81 1.0 1.6 4.3 Non
31 -3.0 57 13 0.97 0.94 0.96 0.81 0.92 2.3 6.1 2.7 Non
40 -6.0 56 9 0.92 0.90 0.89 0.89 0.73 1.8 2.2 8.2 Non
10 -6.5 28 13 0.75 0.89 -0.39 0.74 0.86 1.9 5.9 2.0 Non
8 -7.5 58 13 0.96 0.93 0.89 0.93 0.67 2.0 2.5 5.3 Non
36 -7.5 28 12 0.92 0.80 0.89 0.72 0.85 5.1 2.1 5.2 Non
26 -7.5 44 6 0.89 0.80 0.89 0.90 0.63 2.8 2.3 12.0 Non
30 -7.5 99 11 0.87 0.88 0.87 0.86 0.50 2.2 4.7 9.2 Non
3 -8.0 42 13 0.91 0.93 0.87 0.86 0.69 1.9 3.5 5.1 Non
9 -8.5 56 13 0.86 0.88 0.76 0.77 0.87 4.7 4.9 4.0 Non
13 -9.0 54 13 -0.78 0.81 0.78 0.71 0.80 4.8 6.3 4.2 Non
14 -9.5 37 12 0.93 0.93 0.88 0.91 0.70 3.4 4.2 9.1 Non
4 -9.5 29 12 0.94 0.91 0.85 0.83 0.79 2.8 5.9 5.0 Non
21 -9.5 59 13 0.80 0.48 0.67 0.76 0.51 11.1 6.6 9.2 Non
109 6.5 0.97 0.96 0.96 0.96 0.97 1.7 1.2 0.5
60 10.5 0.96 0.94 0.95 0.94 0.89 2.0 2.2 4.0
52 12.5 0.95 0.93 0.90 0.92 0.80 2.3 2.4 4.6
Score des pressions, paramètres servant à sa construction, et seuils servant à leurs cotations
Les paramètres supérieurs à leur seuil de sensibilité à 90% (en vert) sont cotés 1, ceux supérieurs à leur seuil optimal 
(en vert pale) sont cotés 0,5, ceux inférieurs à leur seuil optimal (en rouge pale) sont cotés -0,5 , et ceux inférieurs à leur 
seuil de spécificité à 90% (en rouge) sont cotés -1. Les paramètres non-disponibles sont cotés 0. Le score des pressions 
est la somme de ces cotations. Les patients sont ordonnés du score de pression le plus élevé jusqu'au plus faible.
Pics : valeurs de pressions maximales lors de la marche (en kPa) ; Pic ordi. : classification ordinale des pics du plus élévé 
au moins élevé (de 0 à 13) ; Covar. : covariation moyenne pondérée des pressions de ce capteur avec les autres 
pressions ; Synchro. : synchronisation moyennne pondérée, ou décalage temporel, du patron de pression de ce capteur 
par rapport aux autres patrons de pressions (en % de cycle de marche).
Seuil de sensibilité à 90%
Seuil optimale 
Seuil de spécificité à 90%
Annexe C
Illustration des patrons et paramètres
de pression pour une prothèse sans
douleur ni blessure
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Annexe D
Illustration des patrons et paramètres
de pression pour une prothèse
douloureuse et trop peu serrée
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Annexe E
Questions du cahier d'observation de
l'étude
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EXAMEN 
 
EXAMEN GENERAL 
 
  
TAILLE  : |__|__|__| cm 
  
POIDS :  |__|__|__|, |__|kg 
LONGUEUR DU MOIGNON (périnée – projection horizontale de l’extrémité) :     |__|__| cm 
COTE DE L’AMPUTATION :            Droite                          Gauche     
 
QUESTIONNAIRES ET TESTS 
 
 
TM2  : distance de marche en deux minutes  |__|__|__|__ m 
Arrêt avant la fin des deux minutes :       OUI              NON 
Si oui, cause de l’arrêt :  
- fatigue                                                            
- douleur                                                                
- perte d’équilibre/chute                                        
- autre : Préciser :                                            
Distance parcourue au moment de l’arrêt : |__|__|__| _| m 
Remarques éventuelles :       
Sat-Pro : pourcentage de satisfaction |__|__|__| sur 100 
SCE : score de confort dans l’emboîture : 
- assis             |__|__| sur 10 
- debout          |__|__| sur 10 
- à la marche   |__|__| sur 10 
LCI : score moteur fonctionnel du PPA-LCI : |__|__| sur |__|__| 
 
EXAMEN DE LA PROTHESE 
 
TYPE D’EMBOITURE  : 
- à ischion intégré 
- quadrangulaire 
- autre 
préciser : 
 
 
 
 
TYPE DE MANCHON PORTE : 
- polymère sur moulage 
- silicone sur moulage 
- silicone standard 
- autre 
préciser :                  
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MODELE DU GENOU PROTHETIQUE :  
MODELE DU PIED PROTHETIQUE :  
 
EXAMEN DU MOIGNON 
 
Examen du moignon concernant les phénomènes douloureux : 
Pour chaque zone douloureuse, rapporter cette zone sur l  schéma ci-dessous en lui attribuant une 
lettre (A, B, C, ...). Puis, préciser dans le tableu son intensité évaluée à l’aide d’une EVA allant de 
0 à 10, ainsi que le facteur, la position ou l’activité provoquant cette douleur (marche, station assise 
ou debout prolongée, ...). 
NB : les schémas représentent un moignon de cuisse droit , donc prendre garde à bien 
représenter les zones concernées s’il s’agit d’un patient amputé du membre gauche. 
 Intensité Facteur déclenchant Localisation 
Douleur A    
Douleur B 
 
 
 
Douleur C 
 
 
 
Douleur D 
 
 
 
Douleur E 
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Examen du moignon concernant les rougeurs et les plaies: 
Pour chaque zone lésée, rapporter sur le schéma ci-dessous la zone concernée en lui attribuant une 
lettre (A, B, C, ...). Puis, préciser dans le tableu le type de lésion (érythème, ulcération, plaie 
récente, plaies cicatrisée et sèche, excoriation cutanée,...). 
 
 Type de lésion Localisation 
Lésion A  
 
Lésion B  
 
Lésion C  
 
Lésion D  
 
Lésion E  
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Examen du moignon concernant les cicatrices et les zones osseuses : 
Pour chaque zone présentant une particularité, reporter la sur le schéma ci-dessous en lui attribuant 
une lettre (A, B, C, ...).  Puis, préciser dans le tableau le type de particularité (peau fine, cicatre 
en creux, cicatrices de pontage, excès de matière moll , os saillant, ...) 
 
 Particularité Localisation 
Zone A   
Zone B  
 
Zone C  
 
Zone D  
 
Zone E  
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SAT PRO 
Pour chaque question, encercler la réponse qui correspond le mieux à la situation.  
 Tout à 
fait en 
désaccord 
Plutôt en 
désaccord 
Plutôt en 
accord 
Tout à 
fait 
d’accord 
Ne 
s’applique 
pas 
1. Ma prothèse est confortable.      
2. Lorsque je suis avec des gens, autre que 
mes proches, je me sens à l’aise avec ma 
prothèse. 
     
3. Ma prothèse est facile à nettoyer.      
4. Ma prothèse fonctionne bien, peu importe 
la température. 
    
5. Ma prothèse est facile à mettre.      
6. Il y a des chances que je me blesse avec ma 
prothèse. 
     
7. Je trouve facile de me déplacer avec ma 
prothèse. 
     
8. Les réparations/ajustements de ma prothèse 
se font dans des délais raisonnables. 
     
9. Ma prothèse est bonne pour durer 
longtemps. 
     
10. Lorsque je porte ma prothèse, je peux faire 
plus de choses que lorsque je ne la porte pas. 
     
11. Je suis satisfait(e) de l’apparence de ma 
prothèse. 
    
12. Je trouve facile d’utiliser la canne/le 
déambulateur avec ma prothèse. 
     
13. J’ai facilement compris comment utiliser 
ma prothèse. 
     
14. Ma prothèse me cause des douleurs.      
15. En général, je suis satisfait(e) de ma 
prothèse. 
     
Score du patient: (à remplir par l’investigateur) 
Coter 0 si « Tout à fait en désaccord », 1 si « Plutôt en désaccord », 2 si « Plutôt en accord » et 3 si 
« Tout à fait d’accord » ; sauf les items 6 et 14 qui sont cotés dans l’ordre inverse. 
Le score maximal est obtenu en multipliant par 3 le nombre de réponses scorées (donc sans 
compter les réponses « Ne s’applique pas »). Le score de satisfaction est un pourcentage (Total * 
100 / score maximal). 
1. 2. 3. 4. 5. 
6. 7. 8. 9. 10. 
11. 12.   13. 14. 15. 
Total : ______ Score maximal : _______ 
Score de satisfaction : ____ sur 100 
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 SCE  
 
Que vous portiez ou non votre prothèse ces temps-ci, électionnez la réponse la plus 
adaptée  
Sur une échelle de 0 à 10, si 0 représente l’ajustement d’emboîture le plus inconfortable que vous 
pouvez imaginer, et 10 représente l’ajustement d’emboîture le plus confortable que vous pouvez 
imaginer, à combien évaluez vous le confort de votre emboîture actuelle ? 
 
Assis : 
 
Le plus 
inconfortable 
imaginable 
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 Le plus   
confortable 
imaginable 
Entourez le score correspondant à votre emboîture 
  
 
Debout : 
 
Le plus 
inconfortable 
imaginable 
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 Le plus   
confortable 
imaginable 
Entourez le score correspondant à votre emboîture 
 
 
En marchant : 
 
Le plus 
inconfortable 
imaginable 
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 Le plus   
confortable 
imaginable 
Entourez le score correspondant à votre emboîture 
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PPA LCI 
1. Actuellement, avez-vous les problèmes suivants avec votre MOIGNON ? 
Douleur occasionnelle au moignon 
Douleur constante au moignon 
Douleur fantôme (la partie manquante de votre jambe est douloureuse)  
Plaies 
Autres problèmes (spécifiez) ________________________________ 
 
2. Veuillez indiquer votre degré de satisfaction pour chacune de ces caractéristiques. 
 Pas du tout 
satisfait 
Peu 
satisfait 
Moyennem
ent satisfait 
Assez bien 
satisfait 
Entièrement 
satisfait 
Confort      
Esthétique  
(apparence de la prothèse) 
     
Poids      
Votre façon de marcher 
(allure de la marche) 
     
 
3. Lorsque vous portez votre prothèse, celle-ci vous occasionne-t-elle ... 
des irritations de la peau ? 
des blessures (ex. : au moignon, à l’aine, etc.) ? 
une augmentation de la douleur (ex. : au moignon, à l’aine, etc.) ?  
une augmentation de la douleur fantôme ? 
une diminution de la douleur fantôme ? 
de la transpiration excessive au moignon ? 
des problèmes car le pied ne permet de porter qu’une seule hauteur de talon ? 
des problèmes car elle fait du bruit ? 
autres (spécifiez)  _________________________________________  
je ne sais pas car je ne porte pas ma prothèse 
 
4. Pour la prochaine question, inscrivez le NOMBRE approprié dans les espaces 
désignés. 
 Je porte ma prothèse __________ jour(s) par semain 
 Je porte ma prothèse environ __________ heure(s) par jour 
 
5.   En général, environ quel pourcentage de la journée passez-vous … 
 0% 25% 50% 75% 100% 
… assis ?       
… debout et/ou à vous déplacer en marchant ?      
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6. Que vous portiez ou non votre prothèse actuellement, diriez-vous que vous êtes 
capable de faire chacune des activités suivantes AVEC votre prothèse? 
Entourez le chiffre correspondant à votre réponse pour chaque activité : 
0 = non ;  
1 = oui, si quelqu’un m’aide 
2 = oui, si quelqu’un est près de moi pour m’aider si besoin ; 
3 = oui, seul mais avec des aides techniques (déambulateur, cannes, béquilles, ...) ; 
4 = oui, seul et sans aides techniques. 
 
7. Dans une même journée, lorsque vous avez à vous déplacer DANS LA MAISON, 
environ quel pourcentage de vos déplacements faites-vous … 
 0% 25% 50% 75% 100% 
... en fauteuil roulant?      
… en marchant avec votre prothèse ?         
(une aide technique peut être utilisée) 
     
... en marchant sans votre prothèse ?               
(une aide technique peut être utilisée 
    
 
8. DANS LA MAISON, si  vous n’utilisez pas votre prothèse 100% du temps pour vous 
déplacer, pourriez-vous nous dire pourquoi ?  
Parce que ce n’est pas assez rapide  
Parce que c’est trop fatiguant  
Parce que je n’ai pas les mains libres  
À cause de problèmes avec ma jambe non amputée (fatigue, douleur, etc.)  
À cause de problèmes causés par la prothèse (inconfort, transpiration, etc.)  
À cause de problèmes au moignon (irritation de la pe u, douleur, blessures, etc.)  
 Parce que je me sens instable avec la prothèse  
Activités Niveaux 
Vous lever d’une chaise. 0 1 2 3 4 
Marcher dans votre domicile. 0 1 2 3 4 
Marcher dehors sur terrain plat (béton, bitume, ...). 0 1 2 3 4 
Monter les escaliers, avec l’aide d’une rampe. 0 1 2 3 4 
Descendre les escaliers, avec l’aide d’une rampe. 0 1 2 3 4 
Monter un trottoir. 0 1 2 3 4 
Descendre un trottoir. 0 1 2 3 4 
Ramasser un objet au sol en étant debout avec votre pr thèse. 0 1 2 3 4 
Se relever du sol (si vous êtes tombé par exemple). 0 1 2 3 4 
Marcher sur des terrains accidentés (ex: herbe, gravier, pente, ...). 0 1 2 3 4 
Marcher dehors par mauvais temps (ex: pluie, neige, verglas, ...). 0 1 2 3 4 
Monter quelques marches d’escalier sans l’aide d’une rampe. 0 1 2 3 4 
Descendre quelques marches d’escalier sansl’ ide d’une rampe. 0 1 2 3 4 
Marcher en transportant un objet (précisez :                              ). 0 1 2 3 4 
 Total : 
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Parce que ma prothèse a besoin d’être ajustée (emboîture trop large, trop serrée, etc.) 
 Autres raisons (spécifiez)                                                                                   
 
9. Lorsque vous avez à vous déplacer à L’EXTÉRIEUR DE LA MAISON, environ quel 
pourcentage de vos déplacements faites-vous … 
 0% 25% 50% 75% 100% 
... en fauteuil roulant?      
… en marchant avec votre prothèse ? 
(une aide technique peut être utilisée) 
     
... en marchant sans votre prothèse ? 
(une aide technique peut être utilisée 
     
 
10. DEHORS, si vous n’utilisez pas votre prothèse 100% du temps pour vous déplacer, 
pourriez-vous nous dire pourquoi ?  
 Parce que ce n’est pas assez rapide  
 Parce que c’est trop fatiguant  
 Parce que les distances à parcourir sont trop longues 
À cause de problèmes avec ma jambe non amputé (fatigue, douleur, etc.)  
À cause de problèmes causés par la prothèse (inconfort, transpiration, etc.)  
À cause de problèmes au moignon (irritation de la pe u, douleur, blessures, etc.)  
Parce que j’ai peur de tomber  
Autres raisons (spécifiez) _________________________________________                                                                 
  
11. Avez-vous besoin d’aide pour faire les activités suivantes et, si oui, avez-vous  l’aide 
nécessaire ? 
 J’ai besoin d’aide, 
et je n’ai pas 
l’aide nécessaire 
J’ai besoin d’aide, 
et j’ai l’aide 
nécessaire 
Je n’ai pas 
besoin 
d’aide 
Je n’ai pas à 
faire cette 
activité 
Mettre votre prothèse     
Vous habiller avec la 
prothèse 
    
Marcher dans la maison avec 
votre prothèse 
    
Sortir de votre domicile     
Vous déplacer à l’extérieur 
de votre domicile 
    
Faire l’entretien de votre 
domicile 
    
Préparer vos repas     
Faire vos courses     
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12. Quelle aide technique utilisez-vous LE PLUS SOUVENT pour faire vos activités avec 
la prothèse : vous tenir debout, marcher, monter des escaliers, etc. ?  
 Dans la maison À l’extérieur de la maison 
Aucune   
Une canne   
Deux cannes   
Des béquilles   
Un déambulateur   
 
13. Pratiquez-vous des activités physiques ou sportives ? 
NON  
OUI avec ma prothèse 
OUI sans ma prothèse 
 
14. Avez-vous actuellement un emploi rémunéré ? 
 NON   
 OUI 
 
15. Si vous avez un emploi rémunéré, est-ce … 
le même emploi qu’avant votre amputation ? 
un nouvel emploi à cause de votre amputation ? 
un nouvel emploi, mais le changement n’est pas relié à votre amputation ? 
 
16. Si vous n’avez pas d’emploi rémunéré, êtes-vous actuellement... 
en congé de maladie à cause de votre amputation ? 
en congé de maladie à cause d’autre(s) problème(s) d  anté ? 
en retraite ou en pension pour invalidité ? 
étudiant(e) ? 
personne au foyer ? 
autre (spécifiez) _________________________________________________ 
 
 
 
Annexe F
Consignes de mise en place des capteurs
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Mise en place des capteurs, patient debout. 
0 : palper l’extrémité du moignon et marquer au niveau de l’extrémité du fémur, 
à la face inférieure ; 
1 : aplatir la face inférieur du moignon, et marquer 5 cm au dessus de cette zone 
plate, sur la partie la plus antérieure du moignon ; 
2 : marquer la face antérieure du moignon, à hauteur du périnée et à la 
projection verticale de l’EIAS ; 
9 : marquer la partie la plus antérieure du moignon, à mi-hauteur entre les 
capteurs 1 et 2 ; 
3 : palper le fémur sur sa face latérale et marquer au niveau de l’extrémité de la 
face latérale de la diaphyse fémoral ; 
5 : palper le grand trochanter sur sa face latérale et marquer la fossette sous 
trochantérienne ; 
4 : marquer la zone à mi-hauteur entre les marqueurs 3 et 5, sur la face latérale 
du fémur ; 
6 : marquer la zone en arrière du repère 3, à mi-chemin de la face postérieure du 
moignon ; 
7 : marquer la zone à hauteur du repère 4, sur la partie la plus postérieure du 
moignon ; 
8 : repérer le pli fessier et marquer sous celui-ci, à hauteur du périnée et dans 
l’alignement vertical du repère 7 ; 
10 : marquer la face interne du moignon, à 5cm sous le périnée ; 
12 : placer le capteur sur l’emboiture (ou sur le manchon si celui-ci monte aussi 
haut) sur son bord supérieur, interne et médian, là où doit s’appuyer la branche 
ischio-pubienne ; 
11 : placer le capteur sur l’emboiture (ou sur le manchon si celui-ci monte aussi 
haut) sur la zone en regard de l’insertion des adducteurs (bord supérieur, à 
l’angle des faces antérieur et interne), en avant du capteur 12 ; 
13 : placer le capteur sur l’emboiture (ou sur le manchon si celui-ci monte aussi 
haut) sur la pente où doit s’appuyer l’ischion, en arrière du capteur 12.  
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Résumé
La prise en charge des patients amputés fémoraux vise à fournir une prothèse confortable permettant
de retrouver une autonomie fonctionnelle. L'objectif de notre travail est de mieux comprendre les déter-
minants du succès de l'appareillage et de proposer une nouvelle méthode d'évaluation instrumentale de
la qualité de l'interface moignon-emboiture.
Un examen clinique et des questionnaires ont été réalisés chez 40 patients amputés fémoraux. La
posture et la marche ont été mesurées chez ces 40 patients et chez 40 sujets contrôle appariés. Les
pressions exercées sur le moignon lors de la marche et des postures debout et assise ont été mesurées
avec 14 capteurs piézorésistifs de 0,5 mm d'épaisseur et 25 mm de diamètre placés sur le moignon. Les
pressions ont été analysées au regard de leurs intensités et au moyen de fonctions de corrélation croisée.
Les mesures de pression ont été répétées chez 16 patients pour étudier la reproductibilité des paramètres
proposés.
Les douleurs et blessures étaient plus fréquentes sur les zones osseuses et chez les patients plus
maigres. La marche et la posture étaient dégradées par rapport aux sujets contrôles, et étaient inuencées
négativement par le poids des patients et positivement par leur expertise. En revanche, une meilleure
emboiture n'apportait pas, en elle-même, une meilleure marche.
La majorité des paramètres de pression testés étaient reproductibles (50 sur 70). Les bonnes prothèses
(induisant une satisfaction élevée, peu de douleurs et pas de plaie) avaient des pressions plus élevées à
mi-hauteur et en racine de cuisse, et des pressions qui covariaient fortement (r=0,93-0,99) et de façon
synchronisée lors de la marche sur tout le moignon. Les zones osseuses étaient moins tolérantes aux
pressions élevées. L'appareillage était plus aisé chez les patients ayant de gros moignons, car les tissus
mous permettaient la répartition des pressions sur un mode hydrostatique. Or, ces patients plus lourds
présentaient de moins bonnes capacités locomotrices. Ainsi, une meilleure interaction moignon-emboiture
ne peut garantir de meilleures capacités de marche, mais favorise le confort et l'absence de douleur et de
plaie dans la prothèse.
La mesure des pressions permettait d'identier les emboitures non-adaptées. Il parait donc intéressant
d'étendre son utilisation pour aider les appareilleurs à la conception des emboitures. Cependant, la mise
en pratique courante de cette méthodologie nécessite de nouvelles expérimentations.
Abstract
Above-knee amputees' rehabilitation aims at providing a comfortable prosthesis to recover autonomy
in daily life activities. The aim of our study is to understand the determinants of successful prosthesis
tting, and to provide a new instrumental method to evaluate the quality of the stump-socket interface.
A clinical exam and questionnaires were performed in 40 above-knee amputee patients. Gait and
posture were assessed in these patients and in 40 matched controls. Pressures at the stump-socket interface
were assessed with 14 force sensing resistor sensors, 0.5 mm thick and 25 mm in diameter, placed on
the stump. Pressures were analyzed in terms of intensity and with cross-correlation functions. Pressure
assessments were repeated in 16 patients to test the reproducibility of the proposed parameters.
Pains and skin lesions were more frequent on the bony part of the stump and in thinner patients.
Posture and gait were strongly deteriorated in amputees as compared to controls and were negatively
correlated to patient's weight but positively correlated to patient's prosthesis experience. However, better
prosthesis do not provided better walking capabilities.
Most of the proposed pressure parameters were reproducible (50 out of 70). Good prosthesis (providing
high satisfaction, few pain and no wound) exhibited higher pressures at mid-height and at the proximal
part of the stump, and their pressure patterns covariated strongly (r=0.93-0.99) and were synchronized
during gait. Bony parts were less tolerant to pressure. Prosthetic tting was easier in patients with a big
stump because soft tissues distributed the pressures on the stump in a hydrostatic manner. However, these
heavier patients had poorer gait capabilities. Thus, a better stump-socket interaction cannot guarantee
better walking abilities but only more comfort and less pain and wound during prosthesis use.
Pressure measures detected poorly tted prosthesis. Therefore, it might be interesting to extent the
use of pressure measures to clinical practice to improve patient's comfort. However, application of these
material and methods in daily practice need additional experiments.
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